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ABSTRAKT
Diplomová práca skúma možnosť využitia difúzne vážených obrazov v medicíne. V práci
je uvedený stručný fyzikálny princíp fungovania magnetickej rezonancie ako nástroja pre
nedeštruktívne zobrazovanie vnútornej štruktúry látok, princíp zobrazovania jednotlivých
kontrastov ako sú T1, T2 a difúzne vážené obrazy, priebehy sekvencií určené na zís-
kavanie obrazov s rôznym kontrastom. Medicína sa stretáva s problémom klasifikácie
patologického tkaniva v mozgu. Kontrast difúzne vážených obrazov neumožňuje opticky
určiť tvar patologického tkaniva v podobe tumoru alebo edému. Pomocou T1 a T2
vážených obrazov boli vypočítané masky, zodpovedajúce tumoru a edému, ktoré boli
aplikované na difúzne vážené obrazy. Obrazy tumoru a edému boli podrobené meraniam
difuzivity a štatistickému vyhodnoteniu za účelom klasifikácie druhu tumoru. Skúmaných
bolo sedem gliómových nálezov a päť metastázových nálezov. Výskum bol zameraný na
klasifikáciu patologického tkaniva.
KĽÚČOVÉ SLOVÁ
Difúzne vážený obraz, T1 vážený obraz, T2 vážený obraz, tumor, edém, difuzivita.
ABSTRACT
Diploma thesis explores the possibility of using diffusion-weighted images in medicine.
The paper is a brief physical principle of operation of the magnetic resonance as a tool
for non-destructive imaging of the internal structure of substances, the principle of the
display contrast as T1, T2 and diffusion weighted images, the course of the sequence
for obtaining images with different contrast. Medicine is faced with the problem of
classification of pathological tissue in the brain. Contrast diffusion-weighted images does
not visually determine the shape of pathological tissue in the form of a tumor or edema.
With the T1 and T2 weighted images were calculated mask corresponding tumor and
edema, that have been applied to the diffusion-weighted images. Images of the tumor
and edema have been subjected diffusivity measurements and statistical evaluation for
the purpose of classifying the type of tumor. Investigations were seven findings glioma
and metastatic five awards. The research was focused on classifying pathological tissue.
KEYWORDS
Diffusion-weighted image, T1-weighted image, T2-weighted image, tumor, edema, dif-
fusivity
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ÚVOD
Magnetická rezonancia je nástroj, ktorým môžeme nedeštruktívnym spôsobom skú-
mať vnútorné štruktúry látok. Využíva sa v rade technických odborov na rôzne
účely. Uplatnenie si tento nástroj našiel hlavne v medicíne. Vyšetrenie magnetickou
rezonanciou nám ukáže 3D obraz vnútorných tkanív. Medzi hlavné výhody mag-
netickej rezonancie určite patrí, že zatiaľ nie sú známe žiadne škodlivé účinky pre
zdravie. Na snímanie sa využíva indukované elektromagnetické pole, ktoré nie je
škodlivé. Pomocou magnetickej rezonancie dokážeme snímať rôzne kontrasty obra-
zov. Medzi najpoužívanejšie patria obrazy vážené protónovou hustotou, T1 alebo T2
relaxačným časom, prípadne difúziou. Obrazy vážené difuzivitou sú založené na voľ-
nej difúzii vody. Podstatná časť ľudského tela je zložená z vody, a tak difúzne vážené
obrazy sa zdajú byť akoby najideálnejším spôsobom ako zobraziť ľudské tkanivá.
V dnešnej dobe ľudstvo trápi zákerná choroba zvaná rakovina. U tohto ochore-
nia je charakteristická tvorba abnormálnych tkanív kdekoľvek v našom tele. Tvorba
abnormálnych tkanív je spôsobená nádorovými bunkami, ktoré sa množia veľkou
rýchlosťou a vytvárajú nádory, alebo tumory. Známe sú dva druhy tumorov metas-
tázové a gliómové tumory. U metastázových tumorov je charakteristické,že vznikajú
ako sekundárny tumor odtrhnutím nádorových buniek od „materského“ tumoru,
ktoré sa ľudským telom prenášajú pomocou krvného alebo lymfatického systému.
Gliómy rastú priamo v mozgu z gliálnej podpornej bunky mozgového tkaniva. Pre
rozlíšenie týchto tumorov sa využíva biopsia. Biopsia mozgu je však veľmi nebez-
pečná. Pre rozpoznanie týchto tumorov môže slúžiť práve magnetická rezonancia.
Využitím javu difúzie zobrazíme tumory a tým môžeme zmerať úroveň difuzivity.
To je vlastne cieľom tejto práce, spracovanie difúzne vážených obrazov tak, aby boli
vhodné na analýzu a rozpoznanie gliómu a metastáz.
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1 MAGNETICKÁ REZONANCIA
Magnetická rezonancia (MR) je technika na skúmanie štruktúr biomolekúl. Dnes
predstavuje výkonný diagnostický a nedeštruktívny nástroj, ktorý je používaný
najmä v medicíne. Využíva interakciu atómových jadier s vysokofrekvenčným mag-
netickým poľom. V tejto interakcii neboli zistené žiadne škodlivé účinky na ľudský
organizmus, ako napríklad pri zobrazovaní pomocou RTG. Výhodou MR je tiež vy-
soký kontrast v mäkkých tkanivách, čo je použité najmä pri zobrazovaní mozgu.
Pomocou magnetickej rezonancie môžeme snímať viacero druhov obrazov, čo otvára
nové diagnostické možnosti. Magnetickou rezonanciou správnym poradím snímkov
dokážeme vytvoriť 3D obraz. Zobrazovanie MR sa tiež používa pri skúmaní rôz-
nych štruktúr materiálov, zisťovaní fyzikálnych vlastností materiálov. Podstatnou
nevýhodou, hlavne v medicíne, je dlhší čas na získanie potrebných dát, ďalej nie je
možnosť vyšetriť pacientov, ktorí majú v tele kovové predmety (napr. skrutka pri
zlomenine atď.), alebo klaustrofóbických pacientov [1], [2].
1.1 Fyzikálny princíp zobrazovania pomocou MR
Atómy sú zložené z jadra a obalu, v obale sa nachádzajú elektróny a v jadre protóny
a neutróny. V MR sú dôležité práve protóny. Protóny vykonávajú určitý pohyb
nazývaný jadrový spin. Je to vlastne rotovanie protónových častíc okolo svojej osy,
viď. 1.1 . Týmto pohybom vytvárajú magnetický moment 𝜇 v smere osy rotácie [1]:
𝜇 = 𝛾 · 𝑝, (1.1)
kde 𝛾 je gyromagnetický pomer a p je elementárny elektrický náboj [3].
Obr. 1.1: Spin protónu [7]
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Bez pôsobenia vonkajšieho magnetického poľa je tento smer magnetického mo-
mentu 𝜇 celkom náhodný a častice nevykazujú navonok žiadne magnetické vlast-
nosti. Privedením protónových častíc do vonkajšieho magnetického poľa 𝐵0 sa ich
magnetické momenty 𝜇 začnú natáčať. Môžu nastať dva prípady natočenia, magne-
tické momenty 𝜇 sa natočia zhodne so smerom magnetického poľa 𝐵0 alebo proti
smeru pôsobenia magnetického poľa 𝐵0. Natočenie v smere magnetického poľa 𝐵0
je energeticky menej náročné a v tomto prípade vzniká vektor magnetizácieM. Na-
točenie proti smeru pôsobenia magnetického poľa 𝐵0 je energeticky náročnejšie[1],
[2], [4].
Po natočení magnetických momentov začnú častice vykonávať ďalší pohyb. Tento
pohyb sa nazýva precesný pohyb. Precesný pohyb si môžeme predstaviť ako rotá-
ciu magnetického momentu 𝜇 okolo osy smeru pôsobenia vonkajšieho magnetického
poľa 𝐵0, viď 1.2. Precesný pohyb má svoju frekvenciu, ktorá sa nazýva Larmorova
frekvencia 𝜔0 a je lineárne závislá na vonkajšom magnetickom poli 𝐵0 [3]:
𝜔0 = 𝛾 ·𝐵0. (1.2)
Obr. 1.2: Precesný pohyb [2]
Natočením magnetického momentu 𝜇 v smere pôsobenia vonkajšieho magnetic-
kého poľa 𝐵0 vzniká vektor magnetizácie M. Smer pôsobenia vonkajšieho magne-
tického poľa 𝐵0 uvažujme v súradnom systéme zhodné s osou z. Aby sme mohli
tento vektor magnetizácie zmerať, musíme ho vhodnou energiou vychýliť z osy z do
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roviny xy. Na dodanie potrebnej energie sa používajú rádiofrekvenčné (RF) pulzy.
Pre prenos energie je potrebné, aby RF pulzy mali zhodnú frekvenciu s Larmorovou
frekvenciou, tzn. musia byť v rezonancii [1], [3].
Prenos energie môže spôsobiť vytvorenie nového vonkajšieho magnetického poľa
𝐵1. Toto nové vonkajšie magnetické pole 𝐵1 zjednocuje fázu precesujúcich častíc a
vzniká nový vektor magnetizácie Mxy. Súbežne zmena energie spôsobuje, že viac
častíc sa natáča proti smeru vonkajšieho magnetického poľa 𝐵0. To spôsobí zmenu
veľkosti vektoru magnetizácie M [3].
Ak si predstavíme, že v súradnom systéme osy x a y rotujú okolo osy z, po-
tom výsledný vektor magnetizácie M sa javí ako preklápanie medzi rovinou z a xy.
Veľkosť uhla preklopenia závisí a je daná veľkosťou a dĺžkou pôsobenia RF pulzu
[1].
Ak v rovine xy je umiestnená cievka, tak preklopením vektoru magnetizácie
do tejto roviny indukuje v prijímacej cievke napätie. Toto napätie meriame. Po ukon-
čení pôsobenia RF pulzu sa vektor magnetizácie M vracia späť do roviny z, tento
jav nazývame relaxácia [3].
Na obrázku 1.3 je ukážka MR zariadenia používaného v nemocnici a v ňom
zobrazené osy súradného systému, ktoré predstavujú orientáciu snímania obrazov a
smer homogénneho magnetického poľa B0. Na pravej strane obrázka sú zobrazené
smery pôsobenia gradientných polí v jednotlivých osách.
Obr. 1.3: Ukážka ako vyzerá snímanie magnetickou rezonanciou v jednotlivých osách
[4]
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2 SNÍMANÉ OBRAZY MR TOMOGRAFOM
POUŽÍVANÉ V MEDICÍNE
V medicíne je používaných viacero druhov obrazov, ktoré sú snímané pomocou mag-
netickej rezonancie. Dôvodom je rozdielny kontrast v jednotlivých druhoch obrazov.
Práve rozdielny kontrast robí medzi obrazmi rozdiely a v každom druhu obrazu je
vidno niektoré zložky, iné zasa zanikajú. Pri diagnostike tumorov je to obzvlášť dô-
ležité. Je rozdiel či skúmame samotný tumor alebo edém. V niektorých obrazoch je
tumor vidno, v iných zase môže splývať so zdravým mozgovým tkanivom. Rozdiel v
zobrazení tumoru a edému môžeme vidieť na obr. 2.1, kde na strane A je zobrazený
tumor v kontraste T1 váženého obrazu a na strane B v kontraste T2 váženého ob-
razu. Preto sa v medicíne spracovávajú viaceré druhy obrazov. Taktiež sa rozširujú
aj možnosti diagnostiky.
Obr. 2.1: Rozdiel v zobrazení tumoru na strane A a edému na strane B.
2.1 T1 vážené obrazy
2.1.1 Longitudinálna relaxácia
Ako už bolo spomenuté po dodaní energie protónom sa ich vektory magnetizácie
vychýlia z rovnovážneho stavu a natáčajú sa v smere alebo proti smeru pôsobenia
vonkajšieho magnetického poľa. Prísun energie je zabezpečený RF pulzom a po ukon-
čení pôsobenia tohto pulzu sa protóny vracajú späť do rovnovážneho stavu, čo má
za následok zvýšenie longitudinálnej magnetizácie 𝑀z, ktorá vzniká po príchode
excitačného pulzu [5], [6].
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Energia sa postupne predáva do okolia, ktoré je označované ako mriežka a preto
sa táto relaxácia tiež nazýva spin-mriežková relaxácia. Nárast longitudinálnej mag-
netizácie tiež nazývame krivka T1[3].
T1 je tiež relaxačný čas, čas potrebný na získanie 63% rovnovážneho stavu
pre celý systém, po aplikovaní RF pulzu. Čas T1 vlastne popisuje za akú dobu
sa 𝑀z vráti do rovnovážnej polohy, čo popisuje matematický vzťah [3]:
𝑀𝑧 =𝑀0 · (1− 𝑒−𝑡/𝑇1), (2.1)
kde 𝑀z je longitudinálna magnetizácia, 𝑀0 je rovnovážna magnetizácia, t je čas
od začiatku excitačného pulzu a T1 relaxačný čas. Priebeh nárastu longitudniál-
nej magnetizácie, je zobrazený na obr.2.2. Hodnota relaxačného času je závislá na
niekoľkých faktoroch: druh jadra, rezonančný kmitočet, teplota, prítomnosť veľkých
molekúl, prítomnosť paramagnetických iónov alebo molekúl, mobilita pozorovaných
spinov [5], [7].
Obr. 2.2: Krivka longitudinálnej relaxácie - T1 krivka [3]
Živý systém, napríklad človek, obsahuje množstvo chemických zložiek, ktoré
ovplyvňujú pozorovanie signálu z magnetickej rezonancie. Všetky prvky majú však
iný relaxačný čas a taktiež pozorovanie signálu magnetickej rezonancie je zložitejšie
[5], [7].
Predstavme si mozgovú bielu hmotu, ktorá má podobné relaxačné časy ako voda
a edém mozgu, ktorý odbúrava vyšší obsah vody a tak sú relaxačné časy bližšie k tým
tumorovým. T1 biologickej vzorky je parameter reprezentujúci fyzikálne a chemické
vlastnosti v prostredí pozorovaných protónov. Ak nie je pozorované prostredie rov-
naké v celej vzorke, potom T1 udáva len priemerné vlastnosti. Väčšina tkanív majú
hlavnú zložku vodu a ich relaxačné vlastnosti sú podobné vode. Vzhľadom k prí-
tomnosti proteínov v tkanivách sú relaxačné časy T1 vždy menšie ako relaxačný
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čas čistej vody. Hodnoty T1 tiež ovplyvňuje sila magnetického poľa, ovplyvňuje aj
kontrast v zobrazovaní pomocou MR [5].
2.2 T2 vážené obrazy
2.2.1 Transverzálna relaxácia
Po ukončení prísunu vonkajšieho magnetické poľa zabezpečného RF pulzom sa pre-
cesujúce protóny, ktoré boli sfázované začnú rozfázovávať. Takže transverzálna mag-
netizácia 𝑀𝑥𝑦 v rovine xy začne klesať. Rozpad magnetizácie v rovine xy je rýchlejší
ako nárast magnetizácie v rovine z. Tento rozpad v rovine xy je spôsobený rozfázo-
vaním jednotlivých zložiek, čo vyplýva z malých odlišností v Larmorovej frekvencii
jednotlivých častíc [5].
Odlišné Larmorové frekvencie vyplývajú z nehomogenity magnetického poľa, pre-
tože nedokážeme vytvoriť úplne homogénne vonkajšie magnetické pole. Ďalším fak-
torom ovplyvňujúcim rozpad transverzálnej magnetizácie je rozdielny účinok neho-
mogenít magnetického poľa na jednotlivé protóny. Každý protón je nehomogenitami
inak ovplyvnený, je to spôsobené napríklad tým, že protóny majú odlišné vlastné
drobné magnetické polia. To spôsobí aj, že rovnaká vzorka môže vykazovať dva rôzne
relaxačné časy T2 [5], [6].
Keďže sa jedná o vzájomnú interakciu spinov, tak sa táto relaxácia tiež nazýva
spin-spinová relaxácia [4].
Transverzálna relaxácia sa tiež dá znázorniť v čase. Krivka sa nazýva T2 krivka
2.3. T2 je relaxačný čas, čas potrebný na pokles transverzálnej magnetizácie na 1/3
pôvodnej maximálnej hodnoty, čo vyjadríme matematicky:
𝑀𝑥𝑦 =𝑀0 · 𝑒(−𝑡/𝑇2), (2.2)
kde je𝑀𝑥𝑦 transverzálna magnetizácia,𝑀0 pôvodná transverzálna magnetizácia,
t čas a T2 relaxačný čas [3].
Hodnota T2 závisí od viacerých faktorov ako rezonančná frekvencia, teplota,
mobilita pozorovaných spinov, prítomnosť veľkých molekúl, paramagnetických iónov
a molekúl, alebo iné vonkajšie rušenie [5].
V čistej vode je T2 takmer rovnaký ako T1, pretože molekuly vody sa pohybujú
rýchlejšie ako aj ich lokálne magnetické polia, ktoré sa homogenizujú a tak nie sú
badateľné nehomogenity magnetického poľa, ktoré skracujú T2. Taktiež aj tkanivá
s vyšším obsahom vody majú porovnateľné relaxačné časy T1 a T2 [5].
Vzhľadom k pohybu v mäkkých tkanivách (svaly, šľachy, väzy · · · ) už molekuly
nevykazujú tak rýchly pohyb a prispievajú tým k skracovaniu T2. Takže v T2 váže-
ných obrazoch sa tieto body ukážu ako tmavšie miesta [5].
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Obr. 2.3: Krivka transverzálnej relaxácie - T2 krivka [3]
Stratu signálu alebo čierne miesta v T2 vážených obrazoch kostí alebo zubov
je dôsledkom nízkeho obsahu vody na rozdiel od šliach a väzov. Voda obsiahnutá
v kostiach alebo zuboch je viazaná na kolagén a tak bude mať veľmi krátku dobu
T2, čo spôsobuje, že tieto miesta sú zobrazené ako tmavé [5], [6].
2.3 Difúzne vážené obrazy
2.3.1 Difúzia
Difúzia je transportný proces. Je to náhodný translačný pohyb častíc alebo molekúl.
Tento pohyb vzniká za účelom teplotnej rovnováhy nejakého daného objemu, kedy
sa častice pohybujú z miest s vyššou koncentráciou, alebo teplotou, do miest s niž-
šou koncentráciou, resp. teplotou. Týmto sa vyrovnáva teplotný alebo koncentračný
rozdiel v objeme. Ak dôjde k rovnováhe difúzia ustáva. Jednoduchým a viditeľným
príkladom je vloženie čajového sáčka do horúcej vody. Po vložení vidíme ako sa
postupne horúca voda zafarbuje čajom [1], [4].
Na obázku 2.4 je načrtnutý jednoduchý priebeh difúzie, kedy častice v oblasti
s vyššou koncentráciou (ľavá strana obrázka) sa budú vplyvom difúzie presúvať do
oblasti s nižšou koncentráciou (pravá strana obrázka). Smer toku častíc udáva vektor
J.
Matematický popis difúzie v izotropnom prostredí hovorí, že rýchlosť difundujú-
cich častíc jednotkovou oblasťou je úmerná gradientu koncentrácie meranému kolmo
k oblasti poľa vzťahu [4]:




Obr. 2.4: Koncentračná alebo teplotná rovnováha vplyvom difúzie [8]
kde F je rýchlosť pohybu jednotkovou oblasťou, C je koncentrácia difundujúcich
častíc, r je priestorová súradnica meraná kolmo k oblasti a D je difúzny koeficient.
Difúzny koeficient určuje mieru pohyblivosti častíc v izotropnej látke. Difúzny ko-
eficient je závislý na niekoľkých parametroch: teplota, veľkosť častíc a viskozita.
Difúzia v rôznych látkach prebieha inak a tak každá látka má odlišný difúzny koefi-
cient. Difúzia je priestorovo závislá, čo závisí na štruktúre látok[4].
2.3.2 Meranie difúzie
Ak difundujúce jadrá vložíme do magnetického poľa, tak difúzny pohyb spôsobí fázo-
vý posun ich transverzálnej magnetizácie oproti vektorom magnetizácie jadier, ktoré
sú v pokoji. Tento princíp je dôležitý pre meranie difúznych koeficientov magnetic-
kou rezonanciou, sú na ňom založené meracie metódy. V týchto metódach môžeme
rozlíšiť 3 časové oblasti. V prvej časovej oblasti sa jadrá rozfázujú pomocou gra-
dientného pulzu, v druhej začnú jadrá relaxovať a dochádza k difúzii, kedy sa jadrá
dostanú do inej priestorovej polohy a v tretej časovej oblasti sa vektory magnetizá-
cie jadier sfázujú privedením ďalších gradientných pulzov. Keď budú všetky vektory
magnetizácie sfázované, získaný MR signál bude maximálny, jedná sa o tzv. echo
signál. Ak však pri relaxácii jadrá zmenia svoju polohu v priestore, nebudú sfázo-
vané všetky vektory magnetizácie a signál bude slabší [4], [8], [9]. Viac o meracích
sekvenciach pojednáva kapitola 3.
2.3.3 Difúzne váženie
Meranie difúzne vážených obrazov je veľmi citlivé na zmeny magnetického poľa v po-
rovnaní s relaxačnými časmi T1 a T2. V difúzne vážených obrazoch, každý obrazový
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bod predstavuje hodnotu difúzneho koeficientu. Difúzny koeficient získame zo vzťahu
2.4:





kde 𝑆0 je intenzita jedného voxelu v obraze meranom bez použitia gradientu, 𝑆𝐷
hodnota jedného voxelu v obraze meraného s použitím gradientu a b je tzv. b-faktor.
Termín b-faktor opisuje citlivosť difúzie alebo stupeň difúzne váženého obrazu, ktorý
je odhadovaný na základe vektoru q v smere difúzie. Dĺžka vektoru q zodpovedá sile
gradientu [2], [9].
Difúzne vážené obrazy sú používané kvôli vysokému kontrastu zobrazenia. Ob-
lasti s vyššou difúziou vykazujú nižšiu intenzitu signálu, oblasti s nižšou alebo ob-
medzenou difúziou sú svetlejšie. To je dôvod vysokého kontrastu v difúzne vážených
obrazoch [5].
Vyššieho kontrastu je potreba najmä pri zobrazovaní šedej a bielej hmoty. Zmeny
v kontraste pri zobrazovaní bielej hmoty zdravého človeka, čo je vidno, keď sa zmení
smer difúzne váženého gradientu, čo vyvolá zmenu voľnej difúzie vody pôsobiacej
rovnobežne a kolmo na myelínové puzdrá bielej hmoty. Predpokladá sa, že voda
difunduje voľnejšie, rovnobežne s plochami a pohyb kolmý na plochy je obmedzený.
Preto plochy bielej hmoty rovnobežné s použitým difúzne váženým gradientom by
mali mať signál slabší, teda tmavšie oblasti a difúzia v kolmých plochách na difúzny
gradient bude viac ovplyvnená, takže budú v obraze jasnejšie [5].
Ďalšie zmeny v kontraste sú zvyčajne spôsobené chorobou. V oblastiach posti-
hnutých mozgovou mŕtvicou je často znížená difúzia vody a tieto oblasti sa teda
objavia ako svetlé. V štúdii [5] bolo zvýšenie difúzie pozorované u nádorov, edémov,
roztrúsenej sklerózy a cýst. Difúzne zmeny indikujú ischémiu v rannom štádiu [5].
2.4 Difúzny tenzor
Jedna z najdôležitejších vlastností merania difúzie magnetickou rezonanciou je mera-
nie pozdĺž jednej z predurčených ôs. Ak je gradient aplikovaný pozdĺž horizontálnej
osy, signál sa stáva citlivý iba pre horizontálny pohyb, a tak vertikálny pohyb môže
byť detekovateľný vertikálnym gradientom. To môžeme využiť ak meriame voľnú di-
fúziu vody vnútri trubice, lebo očakávame rovnaký difúzny koeficient bez ohľadu na
orientáciu. Ak meriame difúziu v žijúcom systéme stretáme sa s difúznym procesom,
ktorý má smerovosť [4], [8].
Ak kvapneme atrament do šálky s vodou, voda voľne difunduje, atrament vytvorí
tvar gule, ak nie je prítomný prúd a guľa sa nepohybuje. Je to náhodný nekoherentný
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pohyb vodných molekúl a nazývame ho izotropická difúzia. V prípade izotropickej
difúzie sa častice pohybujú všetkými smermi rovnako a v rovnakom počte. Na vy-
jadrenie difúzie nám stačí len difúzny koeficient D. Ak však tvar bude oválny v 2D
alebo elipsoidný v 3D, hovoríme o anizotropnej difúzii a dostaneme anizotropný
elipsoid. Difúzia už neprebieha všetkými smermi rovnako, ani v rovnakom počte, a
hovoríme o anizotropnej difúzii. Anizotropná difúzia prebieha často v biologických
tkanivách. Tento druh difúzie nevyjadríme jednoduchým difúznym koeficientom. Pre
vyjadrenie anizotropnej difúzie sa používa zdanlivý difúzny koeficient (ADC) [4].
Meranie difúzneho koeficientu je závislé na smere merania. Čím viac sú usporia-
dané tkanivá, tým viac bude zdanlivý difúzny koeficient závisieť na smere merania.
Tak sa pozeráme na difúziu ako na komplexnejší model, ktorý opisuje difúziu, v
ktorej posun za jednotku času vo všetkých smeroch nie je rovnaký a nazývame ho
difúzny tenzor. Difúzny tenzor je symetrická 3x3 matica, vyjadrujúca rozloženie v







Diagonálne prvky vyjadrujú difuzivitu pozdĺž troch ortogonálnych ôs. Nediago-
nálne prvky vyjadrujú koreláciu medzi rozloženiami týchto ôs. Je dôležité si uve-
domiť, že napríklad element 𝐷𝑥𝑦 nevyjadruje difúzny koeficient meraný v ose x-y.
Tento element vyjadruje koreláciu rozloženia medzi osami x a y [8].
2.4.1 Elipsoid difúzneho tenzora
K výpočtu anizotropnej difúzie meriame difúzny koeficient v niekoľkých orientáciách,
z ktorých potom vypočítame tvar elipsoidu. K plnému charakterizovaniu elipsoidu
potrebujeme získať šesť parametrov. Toľko parametrov je potrebné získať lebo elip-
soid je komplikovanejší ako guľa, kruh alebo ovál, kde nám stačia jeden alebo dva
parametre. Rozhodne potrebujeme jeho dĺžku v dlhšej, kratšej a strednej ose, ktoré
sú na seba kolmé. Tieto tri dĺžky sa označujú 𝜆1,𝜆2 a 𝜆3 a voláme ich „vlastné hod-
noty“. Týmito vlastnými hodnotami určujeme tvar elipsoidu. Použitím polárneho
uhlového systému, dva uhly môžu definovať orientáciu najdlhšej osy. Ak nemajú
druhá a tretia osa rovnakú dĺžku, je potrebné definovať k dlhšej osy rotačný uhol
kratšej osy. Jednoduchšie je použiť tri jednotkové vektory na definovanie orientácie
hlavných ôs. Tieto vektory sú v1, v2 a v3 alebo tiež nazývané „vlastné vektory“.
Vlastnými vektormi definujeme orientáciu elipsoidu [4]. Schému s významom vlast-
ných hodnôt, teda vlastných čísel 𝜆1,𝜆2 a 𝜆3 a vlastných vektorov v1, v2 a v3, je na
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obrázku 2.5. V obrázku je pekne vidieť, že vlastné čísla charakterizujú tvar elipsoidu
a vlastné vektory jeho orientáciu.
Obr. 2.5: Schéma elipsoidu difúzneho tenzora, kde v1, v2 a v3 predstavujú vlastné
vektory, 𝜆1,𝜆2 a 𝜆3 predstavujú vlastné čísla.
Z týchto šesť parametrov je počítaný tenzor, pomocou diagonalizácie. Vlastné
hodnoty zodpovedajú hlavnej diagonále tenzora a trojrozmerné vlastné vektory zod-
povedajú riadkom v tenzore [4]. Niektoré tvary elipsoidu sú zna obrázku ??, kde pod
jednotlivými tvarmi sú prislúchajúce tenzory. V časti a) a b) sú zobrazené gule a
diagonálne elementy teda vlastné hodnoty sú rovnaké, čo vypovedá o izotropnej di-
fúzii. V častiach c), d) a e) už diagonálne elementy nie sú rovnaké a zobrazenie má
tvar elipsoidu, tiež si možno všimnúť, že zmenšovaním vlastných hodnôt 𝜆2 a 𝜆3 sa
elipsoidy zmršťujú do stredu. V časti f) sú nediagonálne elementy nenulové a elipsoid
mení svoju orientáciu.
Z týchto šesť parametrov je počítaný tenzor, pomocou diagonalizácie. Vlastné
hodnoty zodpovedajú hlavnej diagonále tenzora a trojrozmerné vlastné vektory zod-
povedajú riadkom v tenzore [4].
Týchto šesť parametrov získame zo šiestich ADC v šiestich osách. K tomu potre-
bujeme zmerať najmenej sedem obrazov, z ktorých následne vypočítame šesť ADC.
Sedem obrazov lebo na získanie jednej difúznej konštanty je potreba dva obrazy
s rôznym b-faktorom. Štandardne k tomu potrebujeme obraz snímaný bez gradientu
a obraz snímaný s gradientom v príslušnej ose. Takže najprv získame intenzitu ob-
razu 𝑆0, kedy použijeme nulový b-faktor, potom získavame ostatné intenzity signálu
(𝑆𝑥, 𝑆𝑦, 𝑆𝑧, 𝑆𝑥𝑦, 𝑆𝑥𝑧, 𝑆𝑦𝑧). Zdanlivý difúzny koeficient počítame pozdĺž osy x, y
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Obr. 2.6: Tvary elipsodiov a k nim zodpovedajúce tenzory [8]
a z. Meranie sa uskutočňuje použitím gradientov v príslušných osách. Ostatné tri
koeficienty získame z kombinácií gradientov použitých v osách, teda x+y, x+z a y+z
[4].




















kde S je intenzita signálu obrazu snímaného s gradientom, S0 je intenzita signálu
obrazu snímaného bez gradientu, 𝛾 gyromagnetický pomer, D difúzny tenzor a 𝐺 je














(Δ− 𝛿/3) a vektory 𝐺 a √𝑏 obsahujú informácie o sile gradientu a
o jeho orientácii [4].
Ak použijeme x-gradient (𝐺 = [𝐺𝑥, 0, 0]), získame obrazovú intenzitu 𝑆𝑥 a vlo-






dostaneme vťah 2.8 [4]:
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Vyriešením tejto časti a vložením späť do 2.7 dostaneme:
𝑆𝑥
𝑆0
= 𝑒−𝛾2𝐺𝑥2𝜔2(Δ−𝛿/3)𝐷𝑥𝑥 , (2.9)
z tejto rovnice už dostaneme element 𝐷𝑥𝑥. Obdobne použitím y- a z-gradientu
získame elementy 𝐷𝑦𝑦 a 𝐷𝑧𝑧. Ak však aplikujeme rovnako silný x- a y-gradient




Najprv je ale potrebné vypočítať elementy 𝐷𝑥𝑥 a 𝐷𝑦𝑦 a potom môžeme vypočí-
tať 𝐷𝑥𝑦 z rovnice 2.10. Obdobne môžeme vypočítať elementy 𝐷𝑥𝑧 a 𝐷𝑦𝑧 použitím
kombinácií x+z gradientu a y+z gradientu. Zo siedmich obrazov získame šesť ele-
mentov pre D. Potom diagonalizačným procesom dostaneme 𝜆1, 𝜆2, 𝜆3, v1, v2 a
v3, z čoho môžeme vytvoriť difúzny elipsoid. Tento výpočet sa opakuje pre každý
obrazový bod, pre ktorý môže byť získaný difúzny tenzor [4].
2.4.2 Parametre odvodené z difúzneho tenzora
Matematickými operáciami môžeme vypočítať z difúzneho tenzora niekoľko para-
metrov. Na výpočet sú použité diagonálne prvky difúzneho tenzora, teda vlastné
čísla elipsoidu.
Trasovanie
Veľmi použiteľné meranie pomocou DTI je v súčasnej dobe trasovanie (anglicky
trace) difúzneho tenzora. Ide o súčet troch diagonálnych prvkov 2.5, ktorý sa môže
tiež rovnať súčtu troch vlastných čísel:
𝑇𝐴 = 𝐷𝑥𝑥 +𝐷𝑦𝑦 +𝐷𝑧𝑧 = 𝜆1 + 𝜆2 + 𝜆3, (2.11)
kde 𝐷𝑥𝑥, 𝐷𝑦𝑦, 𝐷𝑧𝑧 sú diagonálne elementy difúzneho tenzora a 𝜆1, 𝜆2, 𝜆3 sú vlastné
čísla elipsoidu. Ak podelíme trace trojkou dostávame priemernú difuzivitu:
𝑀𝐷 = 𝑇𝐴/3, (2.12)
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kde TA je hodnota trasovania. Vlastnosťou trasovania je, že hodnoty b-faktoru sa
pohybujú v rozmedzí klinických štúdií, teda 𝑏 ≤ 1500 smm−2. Priemerná difuzi-
vita je pomerne jednotná v celom parenchyme 0.7 × 10−3 mm2s−1. V anatomickej
štruktúre je ťažko rozlíšiteľná homogenita, čo poskytuje výhodu, pretože účinky ani-
zotropie pomáhajú lepšie detekovať difúzne abnormality. Ak však hodnota b-faktoru
bude vyššia než daný rozsah, rozdiel medzi bielou a šedou hmotou bude mať nižšie
trasovanie zdanlivého difúzneho tenzora [8].
Anizotropia
Pred zavedením tenzorového modelu do merania difúzie pomocou magnetickej rezo-
nancie, bolo navrhnutých niekoľko indexov anizotropickej difuzivity, napríklad po-
mer difúznych koeficientov získaných v dvoch ortgonálnych smeroch. Pre vlákna
orientované 45° k x a y ose, pomer 𝐷𝑥/𝐷𝑥 je rovný jednej. Pre orientované vlákno
pozdĺž osy y má pomer maximálnu hodnotu a pozdĺž osy x má minimálnu hodnotu.
Je to lebo meranie je rotačne variantné. Anizotropické indexy tvorené vlastnými
číslami tenzora sú rotačne invariantné. Najjednoduchší analogický pomer 𝐷𝑦/𝐷𝑥 je
pomer najväčšieho k najmenšiemu vlastnému číslu. Je však dokázané, že klasifikácia
vlastných hodnôt podľa ich veľkosti, zavádza nepresnosť pri meraní nízkych SNR.
Riešenie tohto problému spočíva v použití indexov, ktoré nevyžadujú klasifikáciu a
tým pádom sú menej citlivé na SNR. Zvolíme rozptyl troch vlastných čísel o ich
priemer, pretože to obsahuje informácie zo všetkých troch vlastných čísel a nie je
potrebná ich klasifikácia. Rozptyl však musí byť normalizovaný podľa oblastných
rozdielov v priemernej difuzivite. Najznámejšie indexy založené na tejto logike sú
frakčná anizotropia (FA), ktorá je daná vzťahom 2.13, a relatívna anizotropia (RA)






(𝜆1 − (𝜆))2 + (𝜆2 − (𝜆))2 + 𝜆3 − (𝜆))2√︁
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(𝜆1 − (𝜆))2 + (𝜆2 − (𝜆))2 + 𝜆3 − (𝜆))2
(𝜆) , (2.14)
kde 𝜆 je jedna tretina trace tenzora. Index FA udáva rozptyl veľkosti tenzora ako
celku a jeho veľkosť je daná súčtu štvorcových vlastných čísel. Takže FA meria
zlomky tenzora, ktoré sú priradené anizotropnou difúziou. FA nadobúda hodnoty
od nuly (pre izotropnú difúziu) do jednej (pre obmedzenú difúziu pozdĺž jednej
osy). Menovateľ indexu RA je stredná vodivosť. Index RA je matematicky identický
so štandardnou odchýlkou delenou priemerom. Pre dosiahnutie hodnôt indexu v roz-
medzí 0 - 1 je potrebné zvýšenie o
√︁
1/2 pred výrazom uvedenom pre RA. Najviac
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používaným indexom v literatúrach je FA. I keď je meranie FA a RA menej citlivé
na šum než merania 𝜆1/𝜆3 stále je prítomná určitá citlivosť na šum. Ak je SNR
znížené, indexy anizotropie sú nadhodnotené [8].
Tvar tenzora
Pri pohľade na výrazy pre výpočet FA a RA, je jasné, že dva hlavné tvary tenzora má
za následok vysoká anizotropia, teda „cigaretový tvar“ tenzora
(v ktorom 𝜆1 > 𝜆2 = 𝜆3) a „palacinkovitý tvar“ tenzora ( v ktorom 𝜆1 = 𝜆2 > 𝜆3).
Ani trasovanie, ani indexy anizotropie neudávajú tvar elipsoidu tenzora. Za týmto
účelom bolo navrhnuté riešenie, šikmosti troch vlastných čísel (Sk) [8]:
𝑆𝑘 = (𝜆1 − (𝜆))
3 + (𝜆2 − (𝜆))3 + (𝜆3 − (𝜆))3
3 . (2.15)
Pre „cigaretový tvar“, alebo predĺžený tenzor, je šikmosť pozitívna, zatiaľ čo
pre „palacinkovitý tvar“, alebo sploštený tvar, je negatívna. Treba dať pozor na me-
ranie vyšších vlastných hodnôt, kedy sa zvyšuje citlivosť na šum [8].
Ďalšou metódou na charakterizovanie tvaru elipsoidu tenzora je metóda, kedy
tri indexy spočítame do jedného a opisuje elipsoid guľovitého tvaru (vzťah 2.16),
linearitu (vzťah 2.17) a rovinnosť (vzťah 2.18), posledné dva sú predĺžený a sploštený











Ako už bolo uvedené, tieto prvky sa zhrnú do jedného, a preto môžu byť vynesené
do systému barycentrických súradníc [8].
Orientácia tenzora
Štruktúry sú väčšinou orientované pozdĺž hlavných osí, z čoho je možné odvodiť
orientáciu vlákien z troch difúzne vážených obrazov, ktoré sú snímané v troch orto-
gonálnych osách. Na tejto vlastnosti boli vytvorené mapy vláknovej orientácie, tieto
mapy sú však rotačne variantné. Tieto mapy vláknových orientácií sú ľahšie od-
vodené na základe informácií obsiahnutých v difúznom tenzore (presnejšie vlastný
vektor v spojení s najväčším vlastným číslom). Základom je, že zložky orientácie
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vlákna sú reprezentované pomocou farieb. V tomto systéme zložkám x, y a z hlav-
ného vlastného vektora sú priradené červené, zelené a modré kanály video zobrazova-
nia. Pozorovaním orientácie vlákien v jednom voxele, vidíme plynulé prechody farieb
z jedného voxelu do ďalšieho, z čoho možno získať domnelú trajektóriu hlavnými WM
smermi. Sledovanie vlákien alebo traktografické algoritmy slúžia na rekonštrukciu
WM smerov, sledovaním poľa hladkej orientácie vlákien a to automatizovane [8].
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3 METÓDY ZÍSKAVANIA OBRAZOV
3.1 Metóda spin echo
Najjednoduchšia metóda získavania obrazov, je zložená z dvoch RF pulzov, ktoré sú
potrebné na generáciu echo signálu. Čas, ktorý uplynie od prvého excitačného pulzu
po detekciu echo signálu sa nazýva čas echa, označovaný ako TE. Prvý 90° RF pulz
preklopí vektor magnetizácie do roviny xy. Po tomto preklopení sa začne prejavovať
relaxácia T2 a dochádza k rozfázovaniu vektoru magnetizácie. Tento jav trvá TE/2.
V čase TE/2 prichádza druhý už 180° RF pulz. 180° RF pulz preklopí jednotlivé
spiny, čím sa začne ich sfázovanie a začíname detekovať echo signál. Amplitúda echo
signálu je závislá na relaxačnom čase T2 [1], [7]. Priebeh tejto metódy vidíme na
obr. 3.1, kde vidieť ako po aplikácii 90° RF pulzu ustáva signál voľnej precesie FID.
Signál voľnej precesie ustáva v závislosti na čase T2*, ktorý udáva čas rozpadu fázy.
Ďalej je vidieť ako po aplikácii 180° RF pulzu signál, vplyvom sfázovania spinov,
narastá a dostávame echo signál. Krivka T2 ukazuje ako počas sekvencie zmenšuje
transverzálna magnetizácia. Nad priebehom sekvencie sú ukážky priebehu preklo-
penia magnetizácie do roviny xy, sfázovania a rozfázovania spinov od aplikácie 90°
RF pulzu až po detekciu echo signálu.
Obr. 3.1: Metóda spin echo znázorňujúca priebeh sfázovania a rozfázovania vektorov
magnetizácie [7]
Pomocou času TE a TR môžeme nastaviť kontrast v obraze. TR udáva čas
opakovania excitačných pulzov. Ak bude čas TR»T1 dostávame T2 vážený obraz.
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Keď je doba TR porovnateľná s T1, tak pri malých časoch TE(10-20 ms) bude obraz
T1 vážený. Pri dlhších TE(viac než 1600 ms) bude obraz opäť T2 vážený.
Pre meranie difúzie do tejto metódy privedieme magnetické polia, ktoré sú
vo forme gradientných pulzov. Sú to pravouhlé pulzy, kde šírka je 𝜎, výška +G
alebo -G (záleží od polarity gradientu) s periódou Δ. Ako môžeme vidieť na obr.
3.2 gradientné pulzy prichádzajú krátko po RF pulzoch. Prvý gradient zmení fázu
jadier, čím transformuje priestorové súradnice na frekvenčné a vplyvom difúzie jadrá
zmenia svoju polohu. Po 180° RF pulze prichádza druhý gradient opačnej polarity
a opäť spôsobuje fázovú zmenu. Ak boli jadrá v kľude, tak sa sfázujú a dostaneme
signál, ak jadrá zmenili polohu nebudú vo fáze a intenzita signálu poklesne, z ktorej
môžeme vypočítať difúzny koeficient [1], [7].
Obr. 3.2: Metóda spin echo znázorňujúca priebeh sfázovania a rozfázovania vektorov
magnetizácie [1]
3.1.1 Trojpulzné spin echo
Pri trojpulznom spinovom echu aplikujeme tri excitačné pulzy s uhlami 𝛼1 , 𝛼2 a 𝛼3
oddelené časmi 𝜏1 a 𝜏2. Vznikajú nám 3 SE, sekundárne echo a stimulované echo. 3
SE vznikajú práve tromi pármi RF pulzov, ďalšie sú sekundárne echo a stimulované
echo. Sekvencia s tromi RF pulzmi a príslušnými echami je zobrazená na obr. 3.3.
FID signál generovaný excitačným pulzom 𝛼1 je refokusovaný pulzom 𝛼2 čím
vzniká v čase 𝑡 = 2𝜏1 prvé echo SE1. Po refokusovaní 𝛼2 signál refokusujeme znovu
pulzom 𝛼3 dostávame v 𝑡 = 2(𝜏1 + 𝜏2) echo SE3. FID signál vytvorený 𝛼2 pul-
zom je refokusovaný pulzom 𝛼3 a vzniká spinové echo SE2 v čase = 𝜏1 + 2𝜏2. Za
predpokladu, že 𝜏2 > 𝜏1 tak SE1 bude ležať medzi druhým a tretím pulzom a toto
echo bude zrkadlené tretím pulzom, čím v čase 𝑡 = 2𝜏2 dostávame sekundárne echo
alebo v čase 𝑡 = 2𝜏1 + 𝜏2 dostaneme stimulované echo. Stimulované echo vzniká
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Obr. 3.3: Priebeh trojpulzného spin echa [1]
práve kombináciou efektu všetkých troch RF pulzov, kedy prvý pulz otočí vektor
magnetizácie do transverzálnej roviny, druhý pulz vytvorí spinové echo a longitudi-
nálnu magnetizáciu. Počas doby 𝜏2 magnetizácia prechádza pozdĺžnym relaxačným
procesom a po príchode tretieho pulzu sa zaznamenaná magnetizácia otočí späť do
transverzálnej roviny, čo spôsobí sfázovanie spinov do stavu ako po prvom pulze a
vzniká stimulované echo [1].
3.1.2 Fast Spin Echo
Metóda Fast Spin Echo (FSE) sa označuje aj ako TSE (Turbo Spin Echo) alebo
RARE(Rapid acquisition with refocusing echoes). FSE je veľmi podobné bežnej viac-
násobnej spin echo technike. FSE však skracuje potrebnú dobu na získanie obrazu.
Počas jednej doby TR získame rovnaké informácie ako pri viacerých opakovaniach v
bežnom viacnásobnom SE. FSE môže byť 2 až 32 krát rýchlejšia ako SE. Sekvencia
FSE má aj viac parametrov [11]:
• TE (Time Echo) - čas kedy získame echo, počas jednej ETL máme viac TE,
• TR( Time Repetition) - čas opakovania ďalšieho excitačného pulzu,
• ETL (Echo Train Length) - je postupnosť niekoľkých refokusovacích pulzov v
jednej TR,
• IET (Inter Echo Time) - rozostup medzi refokusovacími pulzmi.
• Šírka pásma - rozsah frekvencií, na ktorých systém „naslúcha“
Na obrázku 3.4 sú niektoré z vlastností graficky znázornené.
Sekvencia začína 90° excitačným pulzom a pokračuje niekoľkými 180° refokuso-
vacími pulzmi. Excitačný pulz preorientuje vektory magnetizácie do transverzálnej
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Obr. 3.4: Ukážka vlastností sekvencie FSE [12]
roviny a začína rozfázovanie. Prvý refokusovací 180° impulz preklopí vektory mag-
netizácie, ktoré sa sfázujú a my detekujeme maximálny signál. Prichádza druhý
refokusovací pulz, opäť preklopí vektory magnetizácie o 180°, čo spôsobí rozfázova-
nie a tretím pulzom sa opäť sfázujú. To sa udeje počas jednej doby TR. Na detekciu
echo signálov sa používajú fázovo kódovacie gradienty. Skrátenie snímacej doby vy-
jadríme vzťahom :
𝑇𝐸 = 𝑁𝑝 −𝑁𝑒𝑥 − 𝑇𝑅/𝐸𝑇𝐿, (3.1)
kde N𝑝 je počet fázovo kódovacích gradientov, N𝑒𝑥 počet excitácií pri kódovaní každej
fázovej hodnoty, TR opakovacia doba excitačných pulzov a ETL dĺžka postupnosti
refokusovacích pulzov. Priebeh FSE sekvencie je zobrazený na obrázku 3.5, kde RF
sú rádiofrekvenčné pulzy, Gs je gradient generujúci RF pulzy, Gf čítací gradient,
Echo sú signálové echá, T2 relaxačný čas a TR je opakovacia doba [11], [12].
Sekvencia FSE je univerzálna a používa sa takmer všade, je to asi najbežnejšia
MRI sekvencia. FSE sa prispôsobuje na snímanie T1, T2 a difúzne vážených obrazov.
Výhodou je možnosť použitia pri snímaní všetkých častí tela vo vysokom rozlíšení,
nízky čas snímania, dlhé TR (dobré pre T2 vážené obrazy). Dlhé TR je súčasne aj
nevýhodou pri snímaní T1 vážených obrazov [12].
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Obr. 3.5: Priebeh sekvencie fast spin echo[13]
.
3.2 Metóda gradient echo
Táto metóda používa gradientné magnetické polia, aplikované pomocou gradientov.
Hlavná vlastnosť gradientných magnetický polí spočíva v rovnobežnosti s magnetic-
kým poľom 𝐵0 a lineárnej zmene magnetickej indukcie v priestore [7].
Gradient echo začína 10-30° RF pulzom, takýto uhol sa používa, aby nevymizla
celá longitudinálna magnetizácia a tak zostáva pre ďalšie nasledujúce gradienty bez
opätovného preklápania pomocou RF pulzu. Potom nasleduje záporný gradient, čo
spôsobí vyššiu nehomogenitu, tým sa rozfázujú spiny a zaniká signál voľnej precesie.
Po rozfázovaní nasleduje kladný a silnejší gradient, opačná polarita zapríčiní sfázova-
nie spinov. Po dokončení sfázovania sa začnú jadrá znovu rozfázovávať. Od spustenia
sfázovania až do úplného rozfázovania detekujeme signál nazývaný gradient echo [1],
[7]. Priebeh rozfázovania a sfázovania po aplikácii gradientov je znázornený na obr.
3.6. Pod rozfázovaním a sfázovaním je zobrazený priebeh útlmu FID signálu a tvorba
echo signálu.
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Obr. 3.6: Priebeh metódy gradient echo [7]
3.2.1 Spoiled Gradient Echo
Sekvencia má menší počet refokusovacích gradientov, čím sa zmenšuje čas TR. Po
excitačnom pulze sa začne vektor magnetizácie rozfázovávať. Príchodom refokuso-
vacieho gradientu sa začnú sfázovávať, generuje sa echo, ktoré je načítané. Potom
prichádza spoil gradient, ktorý zničí zostávajúcu transverzálnu magnetizáciu pred
ďalším excitačným pulzom. To zabezpečí ustálený stav dynamickej rovnováhy mag-
netizácie, kedy 𝑀𝑧 ̸= 0 a 𝑀𝑥𝑦 = 0. Používajú sa menšie excitačné sklápacie uhly,






pri ktorom dostávame maximálny signál pri daných časoch TR a T1 [9], [14].
Metóda je tiež často označovaná ako FFE (Fast Field Echo) alebo FLASH (Fast
Low Angle Shot).
Na obrázku 3.7 sú zobrazené dve krivky, kde 𝑀𝑧 je longitudinálna magnetizá-
cia, 𝑀𝑥𝑦 transverzálna magnetizácia, G𝑧 je postupnosť gradientov a RF excitačné
RF pulzy. Po excitácii začne longitudinálna magnetizácia narastať a transverzálna
klesať. Počas sfázovania spinov prichádza gradient, ktorý vyruší zostávajúcu trans-
verzálnu magnetizáciu, skôr než príde nový excitačný RF pulz.
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Obr. 3.7: Priebeh metódy spoiled gradient echo [15]
3.3 Metóda Inversion Recovery
Metóda IR začína 180° RF pulzom. Tento pulz preklopí vektor magnetizácie o 180°,
čiže do zápornej časti osy z. Potom sa začne uplatňovať účinok relaxácie T1, čím
sa jadrá vracajú späť do rovnovážneho stavu, čo je zrejmé z obrázka 3.8. V čase
TI (Time Inversion) prichádza 90° RF pulz, ktorý preklopí vektor magnetizácie do
roviny xy a signál je detekovaný prijímacou cievkou. Amplitúda detekovaného signálu
závisí na relaxačnom čase T1 zobrazovaného tkaniva [9].
Na obrázku 3.8 je vidieť ako sa preklopí vektor magnetizácie o 180° po excitač-
nom RF pulze čo je vidieť nad stúpajúcou krivkou magnetizácie v ľavo. Po preklopení
začne vektor magnetizácie narastať, čomu zodpovedá krivka nárastu aj stredný ob-
rázok na krivkou. Po nadobudnutí kladných hodnôt prichádza 90° RF pulz, ktorý
znovu preklopí vektor magnetizácie. Po krivkou nárastu magnetizácie je zobrazená
postupnosť RF pulzov.
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Obr. 3.8: Závislosť longitudinálnej magnetizácie pri metóde IR [7]
3.3.1 Fluid-attenuated Inversion Recovery (FLAIR)
FLAIR je jedna zo sekvencií používajúca Inversion Recovery. Využíva dlhú dobu
TR a TE. Hlavným účelom tejto sekvencie je vynulovanie signálu mozgomiešneho
moku, k tomu sa používa čas TI. Dlhá doba TI potláča vysoký signál mozgomieš-
neho moku a zlepšuje viditeľnosť periventrikulárnych a miešnych lézií. Potlačenie
signálu prebieha, keď relaxácia mozgomiešneho moku prechádza nulou a nie je prí-
tomná longitudinálna relaxácia, vtedy je aplikovaný 90° RF pulz. Negatívne signály
sú zaznamenané ako pozitívne s rovnakou silou, takže nulové hodnoty(mozgomiešny
mok) v obraze sa javia ako tmavé miesta a ostatné tkanivá majú vyšší signál. Potla-
čenie tekutiny sa zvyčajne objavuje na obrazoch T2. FLAIR sekvencia sa používa
na zobrazovanie mozgu či miechy v kontraste T2 vážených obrazov [14], [16].
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3.3.2 Short Tau Inversion Recovery(STIR)
Priebeh STIR je takmer indentický ako FLAIR. V tejto sekvencii sa potlačuje signál
z tuku, kedy jeho relaxačný čas prechádza nulou, potom je aplikovaný 90° RF pulz.
Longitudinálna magnetizácia nie je prítomná a transverzálna je bezvýznamná. Keďže
transverzálna magnetizácia generuje prúdy v prijímacej cievke, tak nie je generovaný
žiadny signál z tuku. Tuk má veľmi krátky relaxačný čas T1 a tak zvolením krátkeho
TI času potlačíme tukový signál. V kontraste obrazu je teda tuk veľmi tmavý, ale
kvapaliny sa objavujú ako svetlé [14], [16].
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4 ŠTATISTICKÉ SPRACOVANIE DÁT
Pod pojmom štatistika si vieme predstaviť získavanie informácií o nejakých skú-
maných javoch. Štatistika tiež znamená aj spracovanie číselných alebo nečíselných
údajov o hromadných javoch alebo vedná disciplína, ktorá sa zaoberá zberom, spra-
covaním a vyhodnocovaním štatistických údajov [17].
Pre štatistické pozorovanie sú typické práve hromadné javy. Hromadnými javmi
rozumieme javy, ktoré sú náhodné a môžu sa v čase aj priestore niekoľkokrát opako-
vať, prípadne sa vyskytujú vo veľkom počte. Sú to teda výsledky pozorovaní, ktoré sú
získané opakovaným počtom pokusov alebo pozorované na veľkom počte jednotiek.
Výsledkom pozorovaní sú hromadné dáta, ktoré zahrnujú informácie o sledovanej
veličine [17].
Hromadné dáta sú na prvý pohľad kopa „nezmyselných čísel“. Tieto dáta popi-
sujú číselné charakteristiky, ktoré pomocou jedného čísla vyjadrujú nejaké vlastnosti
týchto dát. Popis je založený na elementárnych matematických operáciách. Spraco-
vaním hromadných dát sa zaoberá popisná štatistika, ktorá pomocou tabuliek a
grafov pomáha sprehľadniť štatistické údaje [17].
Úroveň javu vyjadreného číselným znakom sa popisuje pomocou charakteristiky
polohy. Charakteristiky polohy merajú obecnú veľkosť hodnôt znaku v súbore a delí
sa na priemery a ostatné súbory. Najznámejším priemerom je aritmetický priemer,








kde 𝑥𝑖 sú hodnoty jednotlivých dát a 𝑛 je celkový počet pozorovaní. Aritmetický
priemer sa počíta zo všetkých hodnôt, je však veľmi citlivý na extrémne hodnoty.
Extrémne hodnoty môžu spôsobiť, že aritmetický priemer bude ležať mimo oblasť,
kde je sústredná väčšina dát[17].
Polohu znaku dobre popisujú tiež kvantily. Kvantil 𝑥𝑝 je hodnota znaku, pre
ktorú platí, že 100𝑝% jednotiek usporiadaného súboru má hodnotu menšiu alebo
rovnú 𝑥𝑝 a 100(1 − 𝑝)% jednotiek má hodnotu väčšiu alebo rovnú 𝑥𝑝 [17], kde p
predstavuje vzťažnú hodnotu kvantilu v desatinných číslach, ku ktorej je počítaná
hodnota znaku. Pre niektoré kvantily máme špeciálne názvy: medián je kvantil 𝑥0,50,
dolný kvantil je 𝑥0,25, horný kvantil je 𝑥0,75, decily sú kvantily 𝑥0,10, 𝑥0,20, · · · , 𝑥0,90
a percentily sú kvantily 𝑥0,01, 𝑥0,02, · · · , 𝑥0,99 [17].
Medián je najčastejšie používaným kvantilom, kedy rozdeľuje súbor skúmaných
hodnôt na dve rovnaké polovice. Mediánom vyjadrujeme, že najmenej 50% hodnôt
je menších alebo rovnakých ako je hodnota mediánu. Výhodou mediánu je, že jeho
38
výslednú hodnotu neovplyvňujú extrémne hodnoty, tak ako u aritmetického prie-
meru. Nevýhodné je použiť medián v prípade binárnych hodnôt, kedy sa správa ako
modus a výsledko je len najčastejšie nachádzajúca sa hodnota.
Pri spracovávaní dát je možné, že počestnosti budú mať rovnakú polohu ale budú
sa líšiť. Napríklad hodnoty štatistického súboru A sú bližšie k priemeru ako hodnoty
súboru B a tak aritmetický priemer polohu lepšie vystihuje v súbore A. Súbory
sa líšia variabilitou dát, čo popisujú veličiny charakteristiky variability. Dôležitou
mierou variability je rozptyl 𝑠2𝑛, ktorý je definovaný ako aritmetický priemer štvorcov







kde ?¯? je aritmetický priemer, 𝑥𝑖 sú jednotlivé hodnoty súboru a n je celkový počet
pozorovaní [17].




Smerodajná odchýlka vyjadruje mieru štatistickej premenlivosti a narozdiel od rozp-
tylu hodnoty vyjadruje v rovnakých jednotkách ako sledovaný znak [17].
Ďalšie informácie o štatistických znakoch podávajú charakteristiky koncentrácie,
teda hustote dát. Koeficient šikmosti porovnáva stupeň koncentrácie malých hodnôt
sledovaného znaku so stupňom veľkých hodnôt. Koeficient špicatosti porovnáva stu-
peň koncentrácie stredných hodnôt voči všetkým ostatným hodnotám sledovaného







Ak bude 𝑎3 = 0, rozdelenie hodnôt je súmerné, ak bude 𝑎3 > 0, hustota malých
hodnôt je väčšia a pri 𝑎3 < 0 je hustota veľkých hodnôt je oproti malým hodnotám
väčšia. Priebehy šikmostí sú na obrázku 4.1, kde na ľavo je zobrazený priebeh pre
𝑎3 > 0, v strede pre 𝑎3 < 0 a v pravo 𝑎3 = 0 [17].







Na obrázku 4.2 sú zobrazené priebehy koncentrácie hodnôt podľa špicatostí, kde je
vidno, že 𝑎4 > 0 vyjadruje väčšiu koncentráciu stredných hodnôt je oproti ostatným
hodnotám a pri 𝑎4 < 0 je naopak koncentrácia stredných hodnôt menšia oproti
ostatným hodnotám [17].
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Obr. 4.1: Rozdelenie koncentrácie hodnôt podľa šikmostí [17].
Obr. 4.2: Rozdelenie koncentrácie hodnôt podľa špicatostí [17].
V popisnej štatistike existuje viacero druhov grafov, ktoré reprezentujú súbor
štatistických dát. Máme grafy spojnicové, ktoré zobrazujú dáta ako množinu bo-
dov prepojených čiarou. Najčastejšie sa spojnicové grafy využívajú na znázornenie
priebehu fyzikálnej veličiny v závislosti na inej fyzikálnej veličine, napr. na čase. Kru-
hový graf znázorňuje štruktúru sledovaného súboru dát. Plocha kruhu predstavuje
celý súbor dát a jeho výseče znázorňujú časti určitých dát. Stĺpcový graf znázor-
ňuje súbor dát v plochých obdĺžnikových stĺpcoch, kde výška jednotlivých stĺpcov
odpovedá veľkosti hodnôt. Toto sú také základné grafy, v skutočnosti ich je viac a
existujú aj kombinácie jednotlivých grafov.
Vynikajúcim nástrojom na zobrazenie rozloženia dát v sledovanom súbore je
krabicový graf. Tento graf nám ukazuje hneď niekoľko informácií naraz: maximálna
hodnota, minimálna hodnota, strednú hodnotu dát, hustotu dát [18]. Ako vyzerá
jedna krabica takéhoto grafu je zobrazené na obr. 4.3, kde sú aj vyznačené významné
veličiny, ktoré tento graf určujú. Na obrázku 4.3 je zobrazený význam jednotlivých
bodov krabice. Krajné body predstavujú minimálnu a maximálnu hodnotu. Medián
nám vypovedá o tom, že 50% hodnôt je menších alebo sa rovná jeho hodnote a v
tomto prípade vieme, že polovica dát leží bližšie k minimálnej hodnote. Q1 znamená
dolný kvartil, čo vyjadruje, že 25% je menších alebo rovných ako táto hodnota. Na
prvý pohľad je jasné, že najväčšia hustota dát je od dolného kvartilu po medián, čo
svedčí, že hodnoty v tomto rozmedzí sú veľmi podobné. Q3 znamená horný kvartil
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Obr. 4.3: Krabica z krabicového grafu, zobrazujúca význam jednotlivých bodov.
a teda 75% hodnôt je menších alebo rovných ako táto hodnota. Dlhšia krivka medzi
horným kvartilom a maximálnou hodnotou vypovedá, že v tomto rozmedzí je hustota
dát najnižšia, čo vypovedá, že v tejto oblasti sa hodnoty líšia [18].
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5 SPRACOVANIE DIFÚZNE VÁŽENÝCH
OBRAZOV
Hlavnou úlohou tejto práce bolo spracovanie difúzne vážených obrazov mozgu. V ob-
razoch mozgu sa vyskytujú abnormálne javy a práve pomocou difúzne vážených ob-
razov overiť možnosť merania vlastností týchto tvarov. Vyhodnocované obrazy boli
reálne dáta pacientov, ktoré poskytla Fakultná nemocnica Brno Bohunice.
5.1 Patologické útvary vyskytujúce sa v mozgu
Dva najčastejšie abnormálne tvary vyskytujúce sa v mozgu sú gliómy a metastázy.
Tieto dva nálezy majú však rozdielny vplyv na zdravotný stav pacienta. Metastázy
majú veľký vplyv na chorobnosť a úmrtnosť pacientov s týmto nálezom. Na zvyčaj-
ných obrazoch(napr. T2 vážených) dáva glióm a metastáza rovnaký alebo podobný
signál, takže nie je možné zistiť medzi nimi rozdiel z týchto obrazov. Preto sa v
mnohých prípadoch robí biopsia tumoru, aby sa zistilo o aký tumor sa jedná.
Na základe relatívneho objemu krvi v mozgu môžu byť difúzne vážené obrazy po-
užité na identifikáciu nádorových ochorení v mozgu. Prihliadnutím na mieru tvorby
bunkových membrán, bunkovú hustotu a úrovne prekrvenia abnormálnych tkanív v
mozgu, by bolo možné klasifikovať tumor. Metastázový tumor v dôsledku rozšíre-
ných kapilár má vyššie prekrvenie ako glióm. Využitím javu difúzie meranej v mozgu
by mohlo byť možné identifikovať druh tumoru. Vyšší prietok krvi, čiže vyšší pohyb
molekúl vody, sa môže odzrkadliť na výslednom zjavnom difúznom koeficiente [19],
[20].
Väčšina nádorov sú obklopené ďalšou abnormalitou, ktorú nazývame peritumo-
rálny edém, ktorý je odlišný od zdravého mozgového tkaniva. V prípade edému v
okolí metastázového tumoru, narušenie hematoencefalitickej bariéry zvyšuje prie-
pustnosť kapilár a vytvára tlak na extracelulárny priestor. Takýto edém je spojený
s netesnosťou kapilár a dochádza k úniku tekutej plazmy a bielkovín v extracelulár-
nom priestore, čím vzniká tlak na zdravé tkanivo a tak vzniká opuch. Kvôli takémuto
tlaku je prietok krvi v edematóznom tkanive menší. Peritumorálny edém gliómu
má relatívne nepriepustné cievy, ale T2 hyperintenzitu možno vysvetliť dôsledkom
nádorovej infiltrácie. Jasný rozdiel medzi metastázovým a gliómovým edémom je
v prítomnosti cholínu. Cholín je zvýšené množstvo nádorového tkaniva dôsledkom
bunkovej proliferácie.
Gliómový edém môžeme nazvať aj infiltratívnym edémom, tz. že gliómový peritu-
morálny edém infiltruje nádorové bunky. Má teda vysokú hladinu cholínu. Infiltrácia
nádorových buniek prebieha pozdĺž cievnych kanálov, ale neničia už skôr vytvorené
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cytoarchitektúry. Metastázový peritumorálny edém neobsahuje infiltrované nádo-
rové bunky a tak má výrazne menšiu hladinu cholínu. Infiltrované bunky nemusia
narušiť podkladovú štruktúru buniek alebo neurónové tkanivo. U tumorov nemá vý-
znam skúmať prítomnosť cholínu, ale u edémov z týchto dôvodov áno. Podľa tvrdení
v štúdii [19] má peritumorálny edém metastázového tumoru vyšší obsah intracelu-
lárnej aj extracelulárnej vody. Tým pádom by mohlo byť možné z difúzne vážených
obrazov zistiť o aký edém sa jedná [19], [20].
Na obrázku 5.1 je zobrazená ukážka mozgového tumoru. V okolí mozgového tu-
moru je rozsiahly zápal. V pravo od tumoru je vidieť zdeformované mozgové tkanivo.
Obr. 5.1: Ukážka mozgu s nádorovým ochorením [].
5.2 Vstupné dáta
Snímané obrazy pochádzajú z vyšetrenia magnetickou rezonanciu desiatich pacien-
tov s nálezom metastázového a gliómového tumoru. Obrazy boli snímané strojom
PHILIPS-1EE9F8C vo Fakultnej Nemocnici Brno. Obrazy sú uložené v súboroch
DICOM, s príponou .dcm. Súbory vo formáte DICOM uchovávajú nielen obrazové
dáta, ale aj všetky informácie okolo snímania obrazov, napr. číslo snímku, hodnota
použitého b-faktoru, dátum snímania, použitá sekvencia, typ obrazu a mnoho ďalších
užitočných informácií. V tab 5.1 sú uvedené spracovávané vážené obrazy a použité
sekvencie na ich snímanie.
Prečo sú využité na spracovanie okrem difúzne vážených obrazov aj obrazy vá-
žené relaxačnými časmi T1 a T2, je vysvetlené v podkapitole 5.4. Získané obrazy
pochádzajú od celkom dvanásť pacientov, z ktorých sedem pacientov má nález glió-
mového tumoru a piatim pacientom bol diagnostikovaný metastázový tumor.
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Tab. 5.1: Tabuľka používaných obrazov a k nim prislúchajúce snímajúce sekvencie
Obrazy Sekvencia
T1 vážené obrazy Fast Field Echo
T2 vážené obrazy FLAIR
Difúzne vážené obrazy DTI so SE
5.3 Testované programy
V rámci práce bolo treba otestovať aj niekoľko programov používaných pre spraco-
vanie difúzne vážených obrazov. Testované programy boli 3D Slicer, ImageJ, DTI
Studio, Weasis a Matlab, z toho tri programy boli použité pre tvorbu masky tumoru
a edému.
5.3.1 3D Slicer
Program 3D Slicer je výborný open source nástroj pre spracovanie všetkých druhov
obrazov snímaných magnetickou rezonanciou. Funguje najmä pri načítaní DICOM
sérií, kedy na základe obsiahnutých informácií dokáže obrazy prepočítať z axiálneho
rezu aj do sagitálneho a koronárneho rezu, tieto rezy sú aj zobrazené v obrázku
5.2. Spracovávanie obrazov je založené na moduloch, kedy moduly prevádzajú na
základe zvolených možností náročné matematické operácie. Moduly sú užívateľsky
príjemné a dobre sa s nimi pracuje ako aj s celým programom. Výhodou je možnosť
vkladať nové moduly a tak rozširovať možnosti tohto programu. Program dokáže
spracovať jednotlivé rezy aby vytvoril 3D obraz. Tento program bol využitý na
prevzorkovanie a registráciu obrazov. Ukážka prostredia programu 3D Slicer je na
obr. 5.2. Na pravej strane programu sa zobrazujú jednotlivé rezy, dole z pravej je
zobrazený koronárny rez, vľavo je sagitálny rez a hore z ľava je axiálny rez. Hore
vpravo je 3D kocka, ktorá slúži na 3D modelovanie. V oknách s rezmi si môžeme
prepínať jednotlivé druhy obrazov, program má aj možnosť v jednom okne zobraziť
až tri obrazy súčasne a meniť ich priehľadnosť. V hornej časti programu sa nachádza
pracovný panel, ktorá má na ľavej strane vyhľadávač modulov. Priestor na prácu s
modulmi je na ľavo od okien s obrazmi.
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Obr. 5.2: Prostredie programu 3D Slicer, kde vidíme axiálny, koronárny a sagitálny
rez a panel nástrojov.
5.3.2 ImageJ
ImageJ alebo dostupný tiež ako FIJI je tiež open source na zobrazenie a spracovanie
obrazov takmer všetkých formátov. ImageJ nemá problém ani s čítaním DICOM
sérií a pri načítaní DICOM si môžeme vybrať zobrazenie ako postupnosť v jednom
okne alebo zobrazenie každého rezu v novom okne. Program ponúka rôzne mož-
nosti úpravy, filtrácie, matematických operácií, kreslenia a práce s ROI. Užívateľsky
program nie je prívetivý a práca s ním je celkom nepohodlná. Ako užívateľský nedos-
tatok, je malý a obmedzený panel nástrojov. K takmer všetkým funkciám sa užívateľ
musí preklikať čo je náročné na čas a celkom únavné. Veľkým problémom bolo aj
zväčšovanie a presúvanie okien s obrazmi. Zväčšenie okna bolo vždy len na strede a
nedalo sa posúvať, tak nebolo možné obrazy zväčšiť umiestniť vedľa seba a medzi
sebou porovnávať, čo je obrovská nevýhoda tohto programu. Na rýchle zobrazenie
DICOM a vyberanie bodov ROI úplne stačil. Program som tiež využil pri tvorbe
masiek, najmä teda na výber bodov v ROI. Ukážka programu ImageJ je na obr. 5.8.
Pracovný panel tohto programu je zobrazený na obr. 5.3. Z obrázku je vidno,
že progam má veľmi malý panel nástrojov a k väčšine funkcií sa treba preklikať
roletovým menu.
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Obr. 5.3: Pracovný panel programu ImageJ
5.3.3 DTI Studio
DTI Studio je zameraný na zobrazovanie prevažne difúzne vážených obrazov sní-
maných pomocou difúzneho tenzora. Pri načítaní série DICOM je potreba poznať
tabuľku b-faktorov, čo nie vždy užívateľ pozná. Program je vhodný na počítanie
derivátov difúzne vážených obrazov, teda počítajú sa s ním dobre obrazy frakčnej,
relatívnej anizotropie, trace a pod. Práve v počítaní derivátov difúzne vážených ob-
razov je veľká prednosť tohto programu. Tiež má v sebe implementovanú funkciu
výberu ROI, bohužiaľ sa mi nepodarilo nájsť spôsob efektívnej práce s týmto ná-
strojom. Výhodou je, že každom otvorení novej série obrazov, otvorí ho v novom
podokne programu, teda pri práci sa stačí len prepínať medzi oknami. Program bol
len testovaný a v ďalšom priebehu už nebol použitý.
Ukážka z prostredia DTI Studio je na obr. 5.4, na ľavej strane hore je okno s
3D modelovaním, dole je sagitálny rez, vedľa v pravo koronárny rez a nad ním je
zobrazený axiálny rez. Na pravom okraji programu je umiestnený panel, ktorý slúži
na prácu s obrazmi.
Obr. 5.4: Prostredie programu DTI Studio
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5.3.4 Weasis
Weasis je jednoduchý open source program, ktorý existuje ako prenosná verzia, takže
sa nemusí inštalovať. Program je určený najmä na zobrazenie DICOM sérií obrazov.
Obsahuje pár funkcií kedy môžeme meniť jas, farebný odtieň obrazu, otáčať obraz,
zoradiť sériu obrazov podľa kritérií a na výber je niekoľko filtrov. Rýchle nahráva-
nie obrazov a pohodlné užívateľské prostredie patria k jeho prednostiam. Bohužiaľ
neobsahuje žiadne pokročilé funkcie a tak tento program už nebol ďalej používaný.
Pracovné prostredie, kde sú zobrazené dva obrazy vedľa seba, je zobrazené na ob-
rázku 5.5
Obr. 5.5: Prostredie programu Weasis pri porovnávaní axiálneho rezu kontrastu T1
a sagitálneho rezu kontrastu T2.
5.3.5 Matlab
Najlepším programom je Matlab. Tento robustný matematický nástroj má takmer
nekonečné možnosti. Pri troche znalosti programovania užívateľ dokáže spočítať
množstvo jednoduchých aj zložitých operácií Má implementovaných množstvo ná-
strojov a funkcií nielen pre spracovanie obrazov. Matlab bol využitý pri segmentácii
pomocou SVM klasifikátora (SVM klasifikátoru sa venuje podkapitola 5.4), násobe-
ním vytvorených masiek s difúzne váženými obrazmi a štatistickej analýze dát.
5.4 Tvorba binárnej masky
Pre presnejšie spracovanie a analýzu dát je potrebné vytvoriť binárnu masku tu-
moru a edému, ktorá bude aplikovateľná na difúzne vážený obraz. Tým zaistíme, že
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nebude do merania zahrnuté zdravé tkanivo. Pri tvorbe masky boli využité T1 a
T2 vážené obrazy. Tvorba masky z T1 a T2 vážených obrazov je z dôvodu optickej
neprehľadnosti difúzne vážených obrazov, čo môžeme vidieť na obr. 5.6.
Ako je vidno v ukážke kontrastu na T1 vážených obrazoch vyniká tumorové
tkanivo. Pri tvorbe masky tumoru na segmentáciu boli teda využívané T1 vážené
obrazy. V T2 vážených obrazoch je vidno aj edém v okolí tumoru, teda na seg-
mentáciu masky edému boli využité tieto obrazy. Pre segmentáciu nie sú využívané
difúzne vážené obrazy. Z ukážky je vidieť, že u difúzne vážených obrazov je nielen
ťažké nájsť hranice zdravého a patologického tkaniva, ale tiež v niektorých prípa-
doch je ťažké rozpoznať zdravé a patologické tkanivo. Obraz je veľmi zašumený a
má veľmi malé rozlíšenie. Veľmi malé rozlíšenie je dané silou magnetického poľa,
čiže je to ovplyvnené snímacím strojom a tiež danou impulznou sekvenciou. Aj keď
to na prvý pohľad nie je vidno, podrobnou analýzou difúzne vážených obrazov zis-
tíme, že každý obrazový bod má vážne inú hodnotu, čo korešponduje s hodnotou
difúzie v tkanivách. V T1 vážených obrazoch je dobre viditeľný tumor, pretože má
vyššiu intenzitu ako ostatné tkanivá a práve preto z tohto typu obrazu vytvoríme
binárnu masku tumoru. V T2 vážených obrazoch je dobre vidieť edém a menej vidi-
teľný je zasa tumor, a tak binárnu masku edému vytvoríme z T2 vážených obrazov.
Vytvorené masky potom aplikujeme na difúzne vážené obrazy. Výsledné masky s
kontrastom difúzne váženého obrazu podrobíme štatistickej analýze dát.
Obr. 5.6: Porovnanie kontrastu T1, T2 a difúzne váženého obrazu. .
Systém tvorby masky je zobrazený v blokovej schéme na obr. 5.7. Ako vstupné
dáta sú teda použité vážené obrazy relaxačnými časom T1, T2 a vážené obrazy
difúznym koeficientom. Prvým krokom je prevzorkovanie T2 váženého obrazu na
rovnaký počet rezov a pixlov, ako má T1 vážený obraz. Kvôli neskoršiemu použitiu
dát sa prevzorkovanie nerobí z DTI obrazu, lebo ako je spomenuté už vyššie, DTI
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obraz má malé rozlíšenie 128× 128 pixlov, pričom T1 vážené obrazy majú rozlíšenie
320 × 320 pixlov a T2 vážené obrazy majú 432 × 432 pixlov. T1 a T2 vážené
obrazy musia mať rovnaký počet rezov a pixlov lebo na vytvorené masky nebudú
korešpondovať. Prevzorkovanie prebiehalo v programe 3D Slicer modulom Resample
Scalar/Vector/DWI Volume. Po prevzorkovaní majú obrazy rovnaký počet rezov a
pixlov teda 320× 320 pixlov a 209 rezov. Keby sme prevzorkovali obrazy na rozlíšenie
432 × 432 pixlov, je možné že by sa nám z T1 obrazov vytratila nejaká informácia.
Teraz môže sa prejsť k ďalšiemu kroku k registrácii obrazov.
Obr. 5.7: Bloková schéma spracovania obrazov pri tvorbe masky tumoru alebo edému
Vyšetrovanie magnetickou rezonanciou je celkom zdĺhavý proces. Pacient môže
počas snímania obrazov pohnúť hlavou a už niektoré snímky budú posunuté voči
ostatným. Prípadne poloha hlava v časti T2 vážených obrazov môže byť iná ako v
T1 obrazoch. V takomto prípade by masky opäť nekorešpondovali, preto po pre-
vzorkovaní nasleduje registrácia obrazov.
Registrácia obrazov opäť prebehla v programe 3D Slicer použitím modulu Expert
Automated Registration. Ako referenčný obraz bol zvolený T1 vážený obraz a obraz
vážený relaxačným časom T2 bol k nemu registrovaný. Teraz už celá postupnosť T1
a T2 vážených obrazov je takmer rovnaká, líši sa len v kontraste.
Pre ďalšie použitie prevzorkovaných a registrovaných obrazov je potrebné vý-
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sledky uložiť. Ukladanie výsledkov prebehlo do formátu DICOM použitím modulu
Create DICOM Series. Technické informácie ukladané do DICOM obrazov, boli na-
čítané z pôvodných obrazov.
Z prevzorkovaných a registrovaných obrazov je možné pristúpiť k vybraniu bodov
potrebných pre segmentáciu. V T1 vážených obrazoch je záujmová oblasť tumor. V
týchto obrazoch je práve krásne vidieť celý tumor. V T2 vážených obrazoch je okrem
tumoru pekne viditeľný peritumorálny edém. Výber bodov bol uskutočnený v prog-
rame ImageJ pomocou nástroja výberu pre výber oblasti záujmu ROI. Najskôr sa
vyberajú body, ktoré patria do záujmovej oblasti, čiže oblasť tumoru, resp. edému.
Body treba vybrať pre viac snímkov. Po vybraní bodov ich je treba vložiť do ma-
nažéra, preklikáme sa tam menu Edit->Selection->Add to manager. V manažéry
vybraných bodov je tlačidlo Measure, ktoré spustí meranie parametrov jednotli-
vých bodov. V menu Analyze->Measure nastavíme parametre, ktoré potrebujeme.
Pre našu segmentáciu stačia súradnice bodov x a y číslo rezu. Potom kliknutím na
tlačidlo Measure v manažéry vyskočí prehľadná tabuľka jednotlivých bodov s ich
parametrami. Túto tabuľku uložíme ako textový dokument s príponou .txt. Iden-
ticky vyberieme body pre oblasť, ktorá nepatrí do tumoru alebo edému. Potom už
sú pripravené všetky dáta pre segmentáciu masiek. Ukážku výberu bodov ROI v
programe ImageJ možno vidieť na obr. 5.8. Na ľavej strane je okno, kde sa nasta-
vujú parametre merania, v strede je okno manažéra, kde sú uložené jednotlivé body
a v pravom okne je výsledný prehľad meraných parametrov jednotlivých bodov. V
pozadí je T1 vážený obraz s nálezom, kde ležia body ROI.
Obr. 5.8: Ukážka výberu bodov ROI v programe ImagJ.
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Segmentácia masiek prebehla pomocou SVM klasifikátora. SVM klasifikátor je
vhodný na binárnu klasifikáciu dát. Hľadá vhodný prah a podľa tohto prahu roz-
delí dáta do dvoch skupín. Medzi týmito skupinami je maximálna vzdialenosť, čiže
dátam, ktoré sa nachádzajú nad prahom, je priradená maximálna hodnota 65535
a dáta, ktoré sú pod prahom je priradená nulová hodnota. Trénovacia sekvencia
prebieha na základe ručne vybraných bodov z predchádzajúceho kroku. Trénovacia
sekvencia následne testuje množinu všetkých obrazových bodov. Dobre zvolenými
parametrami modelu SVM dosiahneme dobré výsledky. Tiež je potrebné vhodne zvo-
liť SVM model jadra. Pre účely multidimenzionálnej segmentácie dát bola zvolená
Gaussova radiálna základná funkcia, aby tvorila jadro modelu:
𝐾(𝑥, 𝑦) = 𝑒−
‖𝑥−𝑦‖2
2𝜎2 , (5.1)
kde K je jadro funkcie, x je vektor klasifikovaných dát, y je pomocný vektor a výber
z 𝜎 parametrov ovplyvňuje sila pomocného vektora [21]. Segmentácia prebieha v
programe Matlab vytvoreným skriptom, s názvom svmroi.m, skript je dostupný v
priloženom CD. Do skriptu sa najprv uvedú cesty k T1 a T2 váženým obrazom a
zložky kam sa majú dáta ukladať, potom údaje o obraze ako šírka, výška obrazu v
mm, počet rezov, počet pixlov, rozsah ROI v mm. Ďalej nastáva načítanie dát vo
formáte DICOM a bodov, ktoré patria a nepatria do oblasti. Nasleduje nastavenie
trénovacej funkcie SVM klasifikátora, hľadanie prahu a následné testovanie SVM.
Potom už prebehne segmentácia pravdepodobnostného obrazu a uloženie do formátu
DICOM. Teraz sú už hotové masky tumoru a edému, viď obr. 5.9, kde na ľavej strane
maska tumoru, na pravej strane maska edému.
Obr. 5.9: Masky vytvorené po segmentácii.
Vytvorené masky však sedia iba na prevzorkované a registrované T1 a T2 vá-
žené obrazy. Kvôli nižšiemu počtu rezov a nižšiemu rozlíšeniu tieto masky zatiaľ nie
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sú použiteľné pre aplikáciu na DTI obrazy. Je teda nevyhnutné masky prevzorko-
vať. Keďže prevzorkovanie a registrovanie bolo vztiahnuté k T1 váženým obrazom,
takže aj vytvorené masky sú k týmto obrazom vztiahnuté. Aby sme našli najlepšiu
transformačnú maticu registrácie, je nutné prevzorkovať a registrovať T1 váženým
obrazom.
V programe 3D Slicer najprv prevzorkujeme T1 vážený obraz podľa DTI obrazu
na rozlíšenie 128 × 128 a 70 rezov. Následne registrujeme T1 vážený obraz, ako
referenčný obraz stále zostáva DTI obraz. Pri registrácii uložíme transformačnú ma-
ticu. Získanú transformačnú maticu použijeme v module Transforms, v programe 3D
Slicer, na transformáciu masky. Teda urobíme podobnú operáciu ako je registrácia
obrazov. Keby sme registrovali masky podľa DTI obrazu, masky by boli zarovnané
na stred, lebo to je jediný objekt obrazu a potom by na difúzne vážených obrazoch
nekorešpondovali so zobrazovaným tumorom, resp. edémom. Transformované masky
následne prevzorkujeme na rovnaký počet rezov a pixlov podľa DTI obrazu, čiže na
128 × 128 pixlov a 70 rezov. Masky uložíme do DICOM súborov.Teraz už máme
vytvorené binárne masky použiteľné na aplikáciu DTI obrazov, ktoré sú vidieť na
obr. 5.10, kde na pravej strane je maska tumoru a na ľavej strane je maska edému.
Obr. 5.10: Prevzorkované masky použiteľné pre aplikáciu na DTI obrazy.
5.4.1 Aplikácia masky na difúzne vážené obrazy
Posledným krokom je aplikácia vytvorených masiek na DTI obrazy. Skôr než sa
vynásobia masky s DTI obrazmi, je potrebné si všimnúť, že biele body v maskách
nemajú hodnotu 1. SVM klasifikátorom bola pridelená hodnota 65535. Po regis-
trácii a prevzorkovaní masiek sa táto hodnota znížila, dokonca nie je jednotná v
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celom objeme masky. Preto ešte pred vynásobením masiek s difúzne váženými ob-
razmi masky upravíme tak, aby celý obrys tumoru, resp. edému, mal hodnotu 1.
Ktomu je pripravený skript maskfilter.mat, ktorý je tiež súčasťou CD prílohy. Teraz
už vynásobením masiek s DTI obrazmi dostávame difúzne vážený obraz tumoru a
edému. Tieto obrazy už môžeme použiť na štatistickú analýzu takmer s istotou, že
neskúmame zdravé tkanivo. Násobenie bolo urobené v programe Matlab skriptom
dtimask.mat, v ktorom sú zahrnuté aj štatistické merania, skript je súčasťou CD
prílohy.Výstupné difúzne vážené obrazy masiek a tumorov niektorých pacientov sú
zobrazené na obrázku 5.11. Sú zobrazený štyria pacienti a ku každému patrí tumor
a edém. Dvojice tumor-edém sú zobrazené vedľa, takže tumor v ľavom hornom rohu
má hneď na pravej strane edém, zobrazený z rovnakého rezu.
Obr. 5.11: Výsledné difúzne vážené obrazy tumorov a edémov.
5.5 Výsledky a ich vyhodnotenie
Výsledné difúzne vážené obrazy v oblastiach edémov alebo tumorov boli podrobené
štatistickej analýze. Aby sme získali prehľad a daný súbor hodnôt nám niečo vy-
povedal, bolo potrebné začať štatistickú analýzu dát. Zameriame sa na štatistickú
analýzu jedného tumoru jedného pacienta.
Pre presné výsledky bolo vhodné upraviť hodnoty obrazov z jednotlivých re-
zov do vektoru ?⃗?. Keďže difúzne vážené obrazy v tomto prípade majú rozlíšenie
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128×128, 70 rezov a výsledný vektor ?⃗? má dĺžku 1146880. Vektor ?⃗? zoradíme od
najmenšej hodnoty po najväčšiu. Zoradené dáta v jednom vektore sú lepšie pre vý-
počet charakteristických znakov. Keď sa pozrieme na obr. 5.11 vidíme, že oblasť
mimo tumoru je čierna a dáva nám hodnotu 0. Teda väčšina hodnôt v obraze je
0 a aby sme dokázali skúmať štatistické znaky, 0 bola nahradená hodnotou NaN1.
Hodnota 0 by nám totiž veľmi skreslovala výsledky a výpočty by ukazovali väčšsinou
k nule. Výpočty boli prevádzané v programe Matlab a u niektorých funkcií, napr.
median, vieme definovať spojením nan+názov funkcie, napr. nanmedian, aby sa pri
výpočtoch hodnota NaN nebrala do úvahy, iné funkcie ako, napr. skewness túto
hodnotu automaticky nezahŕnajú do svojich výpočtov Teraz už máme súbor dát z
difúzne váženého obrazu tumoru pripravené na štatistické šetrenie, kedy skúmame
difuzivitu tumoru. Obdobne týmto spôsobom boli spracovaní ostatní pacienti.
V súbore dát, alebo vo vektore ?⃗?, boli skúmané štatistické znaky polohy. Arit-
metický priemer slúži viac menej ako informačná hodnota, neberieme ho veľmi do
úvahy kvôli jeho vlastnosti náchylnosti na extrémne dáta. Mediánom môžeme vyjad-
riť celkovú hodnotu súboru dát, kedy sú hodnoty mediánom rozdelené na 2 polovice.
Prvá polovica hodnôt leží pod mediánom, druhá polovica leží nad mediánom. Dolný
kvartil vypovedá strednú hodnotu prvej polovice hodnôt a horný kvartil strednú
hodnotu druhej polovice.
Aby sme získali prehľad o hustote dát, boli skúmané charakteristické znaky kon-
centrácie dát, ktorými sú šikmosť a špicatosť. Šikmosť nám hovorí o koncentrácii
veľkých hodnôt oproti malým hodnotám, alebo naopak a špicatosť o hustote stred-
ných hodnôt voči ostatným hodnotám.
Predstavu o miere premenlivosti dát nám poskytne smerodajná odchýlka.
Minimum a maximum boli zmerané z dôvodu predstavenia si hraníc skúmaného
súboru dát. Tieto hodnoty využijeme pri tvorbe krabicového grafu.
Tabuľky 5.2 a 5.3 zobrazujú usporiadané hodnoty štatistických znakov počíta-
ných na difúzne vážených obrazoch tumorov. V tabuľkách vidíme prehľad minimál-
nych, maximálnych hodnôt, hodnoty aritmetických priemerov, mediánov, šikmostí,
špicatostí, smerodajných odchýliek a dolných a horných kvartilov. U pacientov číslo
1-7 bol nález gliómového tumoru a u pacientov 8-12 bol nález metastázového tumoru.
Prehľad hodnôt štatistických znakov skúmaných pre difúzne vážené obrazy edé-
mov zobrazený v tabuľkách 5.4 a 5.5.Tiež ako v predchádzajúcom prípade je uvedený
prehľad minimálnych, maximálnych hodnôt, hodnôt mediánov, aritmetických prie-
merov, šikmostí, špicatostí, smerodajných odchýliek a horných a dolných kvartilov.
Graf na obr.5.12 nám zobrazuje úroveň dát meraných v gliómových tumoroch a
edémoch a v metastázových tumoroch a edémoch. Z priebehu je vidno, že v meraných
1Not a Number = znamená, že hodnota neudáva žiadnu číselnú hodnotu
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Tab. 5.2: Tabuľka nameraných dát pre tumor 1. časť
Pacienti Minimum Maximum Priemer Medián
Pacient č. 1 10 1147 504,037 479
Pacient č. 2 7 453 234,9345 249
Pacient č. 3 7 513 205,9876 211
Pacient č. 4 9 1095 339,3565 325
Pacient č. 5 83 518 284,1874 286
Pacient č. 6 10 990 317,9579 330
Pacient č. 7 9 575 276,2466 292
Pacient č. 8 10 72 238,2859 248
Pacient č. 9 98 472 266,4753 262,5
Pacient č. 10 9 1012 295,2821 308
Pacient č. 11 155 547 323,446 320
Pacient č. 12 18 543 301,9542 309








Pacient č. 1 0,3417 2,8577 175,3127 365 626
Pacient č. 2 -0,4836 2,7932 89,0452 188 294
Pacient č. 3 -0,1459 2,3664 90,2398 135 271
Pacient č. 4 0,3976 3,0943 155,9659 217 444
Pacient č. 5 0,021 4,4095 50,4267 249 318,5
Pacient č. 6 -0,3627 3,4652 123,2618 247 402
Pacient č. 7 -0,4203 2,8168 97,9825 214 351
Pacient č. 8 0,2086 2,693 120,3679 140 334
Pacient č. 9 0,317 2,9282 60,065 222 303
Pacient č. 10 0,1717 3,3738 60,3587 279 361
Pacient č. 11 0,1007 4,2092 91,9258 250 366
Pacient č. 12 -0,5547 3,9879 80,8039 252 355
dátach nie sú veľké rozdiely. Mediány tumorov ako aj edémov sú úrovňou blízko
seba. Z grafu vieme tiež vyčítať, že namerané dáta sa pohybujú väčšinou v okolí
mediánu, takže medián ako reprezentujúca hodnota súborov dát je výstižná a celkom
dostačujúca. Ďalším faktom vyplývajúcim z grafu je, že minimálne hodnoty sú len
nejakými extrémami a viac ako 75 % dát je umiestnených smerom k maximálnym
hodnotám. Zo získaných dát, ktoré sú uvedené v tabuľkách 5.2,5.3,5.4 a 5.5 bolo
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Tab. 5.4: Tabuľka nameraných dát pre edém 1. časť
Pacienti Minimum Maximum Priemer Medián
Pacient č. 1 10 1053 302,1186 292
Pacient č. 2 7 453 204,1511 226
Pacient č. 3 15 468 240,247 241
Pacient č. 4 9 1529 248,5358 236
Pacient č. 5 9 490 264,2412 268
Pacient č. 6 10 845 296,5482 299
Pacient č. 7 19 546 282,3661 282
Pacient č. 8 10 637 289,4704 302
Pacient č. 9 8 472 242,2188 249
Pacient č. 10 10 537 277,9011 279
Pacient č. 11 77 539 279,8134 279
Pacient č. 12 9 683 293,6817 318








Pacient č. 1 0,5223 4,1371 97,2802 229 365
Pacient č. 2 -0,3875 2,4102 91,2249 135 271
Pacient č. 3 -0,2852 2,9622 76,7473 188 294
Pacient č. 4 3,4066 31,6999 103,7905 187 296
Pacient č. 5 -0,5576 4,7547 61,4936 231 305
Pacient č. 6 -0,1223 4,6308 82,4414 247 350
Pacient č. 7 -0,2555 3,248 84,4957 224 341
Pacient č. 8 -0,1906 2,6656 116,1422 205 377
Pacient č. 9 -0,8751 4,7501 63,2734 214 285
Pacient č. 10 -0,1713 3,3641 66,2112 227 330
Pacient č. 11 0,1523 3,1485 58,6441 241 318
Pacient č. 12 -0,5537 2,912 119,1339 234 374
zistené, že zo žiadny z vyhodnocovaných štatistických parametrov nám nepomôže
rozlíšiť typ patologického tkaniva. Na obr. 5.12 bol vynesený krabicový graf intenzity
difuzivity (I) v závislosti na vyšetrovanom edéme a tumore u gliómu a metastázy.
Rovnako z týchto dát nemôžeme rozlíšiť medzi gliómom a metastázou. Krabice sa z
veľkej časti prekrývajú, čo znamená, že merané intenzity difuzivity sa nachádzajú vo
veľmi blízkom rozpätí. Nie je teda možné z merania intenzity difuzivity jednoznačne
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zistiť konkrétny druh tumoru.
Obr. 5.12: Závislosť difuzivity meranej v jednotlivých druhoch tumorov a edémov
Rovnaké zistenia prišli aj po vytvorení grafov ostatných hodnôt. Pre ilustráciu
neúspešnosti výskumu je dostatočný graf 5.12. Pre predstavu rozloženia dát u jed-
notlivých pacientov je zobrazený na obr.5.13 graf koncentrácie dát. Čísla v ose x
korešpondujú s číslami pacientov. Graf zobrazuje úrovne šikmostí a špicatostí tu-
moru a edému u každého pacienta. Z grafu vieme jednoznačne povedať, že najväčšia
je koncentrácia stredných hodnôt, čo vyplýva z úrovní špicatosti u každého pacienta.
Úrovne šikmostí sú individuálne a bez rozdielu, či sa jedná o gliómy alebo metastázy.
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V práci sú teoreticky popísané princípy zobrazovania T1, T2 vážených obrazov a
difúzne vážených obrazov. Popísané je tiež zobrazovanie pomocou difúzneho ten-
zora a jeho matematický popis, sekvencie určené na získavanie obrazov a štatistické
vyhodnocovanie dát. Pri jednotlivých druhoch obrazov som sa zameral najmä na
ich využitie v medicíne, predovšetkým pri zobrazovaní mozgu. Kontrasty T1 a T2
vážených obrazov sú rozdielne a zohrávajú svoju úlohu pri zobrazení patologického
tkaniva v mozgu. Výhoda difúzne vážených obrazov spočíva vo vyjadrovaní difuzivity
obrazovým bodom. Difúzne vážené obrazy pri zobrazovaní ľudského tela využívajú
fakt, že ľudské telo je tvorené prevažne z vody a tak každý obrazový bod reprezen-
tuje úroveň difúzie vody. Tento fakt je užitočný pri meraniach jednotlivých tkanív,
ktoré obsahujú tekutinu.
V medicíne nastávajú problémy pri určovaní druhu patologického tkaniva. Pre
zistenie o aký druh patologického tkaniva sa používa biopsia, ktorá v oblasti mozgu
je nebezpečná. Výskum bol zameraný na klasifikáciu patologického tkaniva pomocou
difúzne vážených obrazov.
Pre čo najpresnejšie výsledky merania v difúzne vážených obrazoch je vhodné
vytvoriť obraz len potrebného patologického tkaniva. Pre segmentáciu patologického
tkaniva boli kvôli svojím kontrastom využité T1 a T2 vážené obrazy. V kontraste
T1 vážených obrazov vyniká zobrazenie tumoru a v T2 vážených obrazoch vyniká
peritumorálny edém. Po vytvorení obrazu patologického tkaniva v kontraste difúzne
vážených obrazov, som tieto obrazy podrobil meraniam a štatistickému vyhodnote-
niu.
Obrazy boli získané z vyšetrenia dvanástich pacientov, pričom 7 pacientov malo
diagnostikovaných gliómový tumor a 5 pacientov metastázový tumor. Využitím
vlastností gliómových a metastázových tumorov a ich edémov, bola snaha o kla-
sifikáciu týchto tumorov len na základe meraní v difúzne vážených obrazoch. Pri
metastázach by mal metastázový tumor aj edém, v dôsledku roztiahnutých kapilár
a zvýšeného prietoku krvi, mať väčší obsah vody ako gliómový tumor.
Meraním som zistil, že klasifikácia patologického tkaniva na základe difúzne vá-
žených obrazov nie je možná. Výsledky boli veľmi podobné a tak možno povedať,
že sa nedá jednoznačne určiť druh tumoru. Podobné výsledky môžu odrážať takmer
rovnakú úroveň difuzivity, takže rozdiel v obsahu tekutín tumorov, prípadne edé-
mov je len individuálny parameter. Výskum bol teda neúspešný a vyvracia možnosť
použitia difúzne vážených obrazov ku klasifikácii patologického tkaniva.
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b Konštanta udávajúca citlivosť sekvencie vo vzťahu k difúzii
𝐵0 Vonkajšie magnetické pole
C Koncentrácia difundujúcich častíc
𝐶𝑙 Linearita elipsoidu difúzneho tenzora
𝐶𝑝 Rovinnosť elipsoidu difúzneho tenzora
𝐶𝑠 Gulovitosť elipsoidu difúzneho tenzora
D Difúzny koeficient
D Difúzny tenzor
DICOM Digital Imaging and Communications in Medicine
DTI Diffusion Tensor Imaging - zobrazovanie difúznym tenzorom
DWI Diffusion Widghted Imaging - difúzne vážené zobrazovanie
ETL Echo Train Length - postupnosť refokusovacíh pulzov sekvencie fast
spin echo
F Rýchlosť pohybu častíc jednotkovou rýchlosťou
FA Frakčná anizotropoa
FID Free Induction Decay - signál voľnej precesie
FFE Fast Field Echo - sekvencia spoiled gradient echo
FLAIR Fluid Attenuated Inversion Recovery - sekvencia inversion recovery s
potlačením signálu z tekutín
FLASH Fast Low Angle Shot - sekvencia spoiled gradient echo
FSE Fast Spin Echo - rýchla spin echo sekvencia
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G Gradient - ohraničené magnetické pole, niekedy sa udáva s polaritou
+ alebo −
Gf Čítacie pulzy sekvencie fast spin echo
Gs Generátor excitačným pulzov sekvencie fast spin echo
I Intenzita difuzivity
IET Inter Echo Time - rozostup medzi refokusovacími pulzmi sekvencie
fast spin echo
IR Sekvencia Inversion Recovery




𝑀𝑥𝑦0 Pôvodná transverzálna magnetizácia
𝑀𝑧 Longitudinálna magnetizácia
MR Magnetic Resonance - magnetická rezonancia
MRI Magnetic Resonance Imaging - zobrazovanie magnetickou rezonanciou
n Počet skúmaní
NaN Not a Number - hodnota, ktorá nevyjadruje číslo
𝑁𝑒𝑥 Počet excitácíí pri kódovaní každej fázovej hodnoty u sekvencie fast
spin echo





r Priestorová súradnica meraná kolmo k oblasti difúzie
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RA Relatívna anizotropia
RARE Rapid Acquisition with Refocusing Echoes - sekvencia fast spin echo
RF Rádiofrekvenčný
ROI Region Of Interest - oblasť záujmu
RTG Rőntgen
𝑆0 Intenzita signálu bez gradientu




SVM Support Vector Machine - trénovacia funkcia klasifikátora
SNR Signal-to-Noise Ratio - pomer signál šum
STIR Short Tau Inversion Recovery - sekvencia inversion recovery s
potlačením signálu z tuku
t Čas
T1 Spin-mriežkový relaxačný čas
T2 Spin-spinový relaxačný čas
TE Time Echo - čas dosiahnutia echo signálu
TI Time Inversion - doba počas, ktorej prebieha sekvencia inversion
recovery
TSE Turbo Spin Echo - alternatívny názov pre sekvenciu fast spin echo
TR Time Repetition - opakovací čas, po ktorom nasleduje ďalší excitačný
pulz
v1 Vlastný vektor elipsoidu
v2 Vlastný vektor elipsoidu
v3 Vlastný vektor elipsoidu
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WM White Matter - mozgové biele tkanivo
?¯? Aritmetický priemer





𝛼𝐸𝑟𝑛𝑠𝑡 Ernstov sklápací uhol
𝛾 Gyromagnetický pomer
𝜆1 Vlastné číslo elipsoidu
𝜆2 Vlastné číslo elipsoidu
𝜆3 Vlastné číslo elipsoidu
𝜇 Magnetický moment jadra
𝜎 Šírka gradientného pulzu
𝜏1 Čas kedy prichádza refokusovací excitačný pulz pri 3-pulznej sekvencii
spin echo





A OBSAH ELEKTRONICKEJ PRÍLOHY
Priložené CD má nalsedujúcu štruktúru:
1. Zložka Obrazy má v sebe dvanásť podzložiek, každá podzložka patrí jednému
pacientovi. V každej podzložke pacienta sa nachádzajú ďalšie zložky, v ktorých
sa nachádzajú obrazy1:
(a) binárna maska - obsahuje obrazy registrovanej a filtrovanej binárnej
masky,
(b) dti - obsahuje vstupné dti obrazy,
(c) maska po segmentácii - obsahuje obrazy masiek získané ihneď po seg-
mentácii,
(d) t1 - obsahuje T1 vážené vstupné dáta,
(e) t2 - obsahuje T2 vážené vstupné dáta
(f) výsledná maska - zobrazuje výsledné difúzne vážené obrazy tumoru,
resp. edému,
2. Funkcia do programu Matlab s názvom dtimask.m, ktorá slúži na vynásobenie
binárnej masky s difúzne váženým obrazom.
3. Funkcia do programu Matlab s názvom maskfilter.m, ktorá slúži na praho-
vanie masiek, kedy maskám prideľuje hodnotu 1.
4. Funkcia do programu Matlab s názvom svmroi.m, ktorý slúžei na segmentáciu
masky podľa dopredu zvolených bodov ROI.
5. Súbor programu Excel, v ktorom sú prehľadne zobrazené merané štatistické
veličiny a grafy, názov súbor je Výsledky.xlsx
6. Elektronická verzia diplomovej práce s názvom Zpracování difuzně
vážených obrazů.pdf
1Obrazy z dôvodu anonymity pacientov sú uvedené vo formáte .bmp
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